Development of a platform for trauma brain Injury simulation (PSiTCE) by Perestrelo, Pedro Fábio Mendonça, 1986-
UNIVERSIDADE ESTADUAL DE CAMPINAS
Faculdade de Engenharia Mecânica
Pedro Fábio Mendonça Perestrelo





Pedro Fábio Mendonça Perestrelo
Desenvolvimento de uma Plataforma para
Simulação de Traumatismos
Crânio-Encefálicos (PSiTCE)
Orientador: Profa. Dra. Cecília Amélia Carvalho Zavaglia
CAMPINAS
2017
Tese de Doutorado apresentada à Faculdade de
Engenharia Mecânica da Universidade
Estadual de Campinas como parte dos
requisitos exigidos para obtenção do título de
Doutor em Engenharia Mecânica, na Área de
Materiais e Processos de Fabricação.
ESTE EXEMPLAR CORRESPONDE À VERSÃO FINAL
DA TESE DEFENDIDA PELO ALUNO PEDRO FÁBIO
MENDONÇA PERESTRELO E ORIENTADO PELA




Agência(s) de fomento e nº(s) de processos(s): Não se aplica.
FICHA CATALOGRÁFICA
UNIVERSIDADE ESTADUAL DE CAMPINAS
BIBLIOTECA DA ÁREA DE ENGENHARIA E ARQUITETURA
LUCIANA PIETROSANTO MILLA - CRB 8/8129
Informações para Biblioteca Digital







Área de concentração:Materiais e Processos de Fabricação
Titulação: Doutor em Engenharia Mecânica
Banca examinadora:




Cleudmar Amaral de Araújo
Data de defesa: 13-12-2017
Programa de Pós-Graduação: Engenharia Mecânica
Perestrelo, Pedro Fábio Mendonça, 1986-
P415d Desenvolvimento de uma plataforma para simulação de traumatismos
crânio-encefálicos (PSiTCE) / Pedro Fábio Mendonça Perestrelo. –
Campinas, SP : [s.n.], 2017.
Orientador: Cecília Amélia Carvalho Zavaglia.
Tese (doutorado) – Universidade Estadual de Campinas, Faculdade de
Engenharia Mecânica.
1. Método dos elementos finitos. 2. Impacto. 3. Simulação.
4.Traumatismos craniocerebrais. I. Zavaglia, Cecília Amélia Carvalho. II.
Universidade Estadual de Campinas. Faculdade de Engenharia Mecânica.
III. Título.
UNIVERSIDADE ESTADUAL DE CAMPINAS
FACULDADE DE ENGENHARIA MECÂNICA
COMISSÃO DE PÓS-GRADUAÇÃO EM ENGENHARIA
MECÂNICA
DEPARTAMENTO DE MANUFATURA E MATERIAIS
TESE DE DOUTORADO
Desenvolvimento de uma Plataforma para
Simulação de Traumatismos
Crânio-Encefálicos (PSiTCE)
Autor: Pedro Fábio Mendonça Perestrelo
Orientadora: Cecília Amélia Carvalho Zavaglia
A Banca Examinadora composta pelos membros abaixo aprovou esta Tese:
____________________________________________________
Profª. Drª. Cecília Amélia Carvalho Zavaglia
Faculdade de Engenharia Mecânica - UNICAMP
____________________________________________________
Prof. Dr. Cleudmar Amaral de Araújo
Universidade Federal de Uberlândia
____________________________________________________
Prof. Dr. Pedro Yoshito Noritomi
Centro de Tecnologia da Informação Renato Archer
____________________________________________________
Prof. Dr. Andrei Fernandes Joaquim
Faculdade de Ciências Médicas - UNICAMP
____________________________________________________
Prof. Dr. Franco Giuseppe Dedini
Faculdade de Engenharia Mecânica - UNICAMP
A Ata da defesa com as respectivas assinaturas dos membros encontra-se no processo de
vida acadêmica do aluno.
Campinas, 13 de Dezembro de 2017.
Agradecimentos
O autor gostaria de agradecer:
À sua orientadora, Prof. Cecília Zavaglia, por todo o apoio, orientação e compreensão
manifestados durante todo o desenvolvimento da tese;
Ao Jorge Silva pelo apoio dado durante todo o trabalho;
Ao NT3D pelo apoio, pela amizade e conhecimento transmitido;
Ao Pedro Noritomi e ao Daniel Kemmoku pelo apoio, conhecimento transmitido e amizade;
Ao neurocirurgião Maurício Torres por todo o apoio e conhecimento;
Ao neurocirurgião Yvéns Fernandes pela oportunidade de complementar o meu trabalho de
tese e pelo conhecimento passado;
Ao cirurgião Augusto Oliveira pelo apoio, conhecimento e compreensão na convivência e
no trabalho realizado em conjunto;
À Janaína Dernowsek pela amizade, apoio e pelas gargalhadas nos momentos de
descontração;
À Altair Brasil e EUA por todo o apoio dado no desenvolvimento da PSiTCE,
nomeadamente, à Yula Massuda, Rogério Nakano, Adriano Koga, Paulo Campos, Elaine
Santos, Carlos de Lima e outros que intervieram no processo de desenvolvimento mas cujos
nomes eu desconheço;
Ao Valdir Cardoso pelo apoio, disponibilização de recursos e conhecimento da Altair e pela
ajuda na divulgação e busca de parcerias para a PSiTCE fora do Brasil. Agradeço também
pela oportunidade de representar o CTI Renato Archer e Altair no simpósio “Human
Modeling and Simulation in Automotive Engineering 2016”, em Heidelberg - Alemanha;
Ao neurocirurgião Enrico Ghizoni e ao Prof. Renato Pavanelo pelo apoio, críticas e
comentários valiosos dados na qualificação desta tese. A sua participação foi essencial para
o sucesso deste trabalho;
Aos meus amigos pela amizade, paciência, apoio e diversão em todos os momentos;
À minha família pelo incessante apoio, por acreditarem em mim e nas minhas convicções,
pelos valores e princípios que me transmitiram que foram a pedra base para o
desenvolvimento de todo o trabalho. Pelo amor, compreensão e força nos momentos mais
complicados e por toda a felicidade e alegria que me proporcionam, apesar da distância que
nos separa;
À Sr. Josefina Rodrigues (Dª. Fina) pelo apoio incansável, orientação, ensinamentos,
carinho e sorte, em todas as batalhas.
Resumo
Com o objetivo de estudar, prever e mitigar o traumatismo crânio-encefálico (TCE) criou-se
um grupo de trabalho multidisciplinar, envolvendo as áreas de engenharia e neurologia,
conjugando-se esforços para criar um conceito que levasse ao desenvolvimento de uma
ferramenta para atingir os objetivos iniciais. O trabalho desta tese, o desenvolvimento de
uma plataforma para simulação de traumas crânio-encefálicos (PSiTCE), é o resultado da
aplicação do conceito mencionado acima. Esta plataforma tem como base o
desenvolvimento de um modelo virtual a partir de uma cabeça humana, utilizando o
protocolo BioCAD como método de modelagem. Para tal, foram tratadas imagens de
tomografias computorizadas (TC) no programa InVesalius® e foi feita a modelagem das
geometrias através de design assistido por computador ou computer aided design (CAD), na
sua designação em inglês. Além destas operações, estas geometrias foram sujeitas a
simulações computorizadas utilizando o método dos elementos finitos (MEF), de modo a
validar o desenvolvimento da PSiTCE. No decorrer deste trabalho de tese surgiram outras
aplicações nas quais a PSiTCE foi utilizada, o estudo da má-formação Chiari Tipo I e
estudos de caso da área da cirurgia buco-maxilo-facial que contribuíram para a evolução e
validação desta plataforma. Porém, para validar a tese deste trabalho, simulou-se uma
situação de impacto de com um soco na região ocular. A PSiTCE, no seu estado atual de
desenvolvimento, revelou ser um instrumento com potencial para transformar uma lesão
complexa, como é o traumatismo crânio-encefálico (TCE), num problema de engenharia
mais objetivo com capacidade para contribuir para o avanço do estudo, prevenção e
mitigação do TCE.
Palavras-chave: Método dos elementos finitos, Impacto, Simulação, Traumatismos
craniocerebrais.
Abstract
With the objective of studying, preventing and mitigate Trauma Brain Injury (TBI) a
multidisciplinary workgroup was created around engineering and neurology knowledge
areas in an effort to create a concept that led to the development of a tool that would serve
those initial objectives. The work presented in this thesis, the development of a platform for
trauma brain injury simulation (PSiTCE), is the result of the employment of the concept
above. This platform was developed from a human head using the BioCAD protocol as its
modeling method. In order to apply this protocol, computed tomography (CT) scan images
where treated in InVesalius® software and the modeling of the geometries were made
through computer aided design (CAD). After these steps, simulations were conducted on the
geometries employing the finite element method (FEM) with the aim of validating the
PSiTCE’s development. During the progress of this project other applications for PSiTCE
surfaced, being them the study of the Chiari Type I malformation and other studies in the
oral and maxillofacial surgery area which contributed to the evolution and validation of this
platform. However, in order to validate this work it was simulated the situation of a punch in
the orbital region. In its present state of development, the PSiTCE revealed the potential to
be an instrument which can transform complex injuries, such as the TBI, in simpler
engineering problems that can contribute to advancements in the study, prevention and
mitigation of TBI.
Keywords: Finite element method, Impact, Simulation, Trauma brain injury.
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A cabeça humana é uma região do corpo que se encontra sujeita a lesões que podem
levar à perda de vida da vítima e à perda da qualidade de vida, da mesma e das pessoas que a
rodeiam. Das lesões possíveis de virem a ocorrer o traumatismo crânio-encefálico (TCE),
em particular, resulta em lesões com consequências neurológicas. Este tipo de lesão pode
ocorrer, com maior incidência, em acidentes rodoviários, quedas e acidentes desportivos,
levando a uma elevada taxa de hospitalizações. Mesmo estes internamentos que podem
resultar como fatais ou não para a vítima, acabam por provocar algum tipo de consequência
na sociedade (SABOORI, 2014).. A agência para a prevenção e controle de doenças dos
Estados Unidos da América (EUA) ou Centers for Disease Control and Prevention (CDC),
em inglês, elaborou um relatório para o congresso dos EUA informando o estado em que se
encontra o estudo, prevenção e tratamento de TCE. Neste relatório faz-se referência às
implicações direta e indireta na sociedade deste tipo de lesão, podendo-se resumir essa
implicação à tradução de uma frase que consta na primeira página desse relatório : “No que
se refere à prevenção de lesões, por parte dos órgãos de saúde pública, o objetivo é reduzir o
fardo da lesão para a sociedade ao nível da população, prevenindo este tipo de lesões e
assegurando um tratamento e reabilitação às vítimas que maximize o seu estado de saúde e
qualidade de vida.”. Esta frase resume e aponta de forma clara o objetivo deste trabalho, em
relação ao ser humano e à sociedade. Ainda nesse mesmo relatório faz-se referência à
implicação direta e indireta na sociedade deste tipo de lesão concluindo-se que a estratégia
chave para reduzir o número de TCE é a prevenção do mesmo. Demanda-se como
imperativo o desenvolvimento e estudo de novos métodos e estratégias para mitigar os
efeitos do TCE na saúde dos pacientes. Dados apresentados apontam que para cada 100.000
habitantes dos EUA, de 2007 a 2010, houve um aumento de 45% (566,7 para 823,7
habitantes) de visitas ao pronto socorro, internações e mortes relacionadas com TCE
(CENTERS FOR DISEASE CONTROL AND PREVENTION, 2015)..
18
No Brasil dados provenientes do DATASUS, entre 2008 a 2012, mostraram que por
cada ano cerca de 125.500 internações hospitalares estiveram associadas ao TCE. Houve
uma incidência de 65,7 admissões hospitalares por cada 100 mil habitantes/ano, com um
total de 9.715 mortes, o que corresponde a uma taxa de mortalidade de cerca de 5,1 pacientes
por cada 100 mil habitantes/ano e um custo anual de 156.300.000 reais, sem a inclusão de
custos indiretos (MAGALHÃES, 2017). Tendo em conta este cenário, um documento de
2015 do Ministério da Saúde do Brasil com o título “Diretrizes de Atenção à Reabilitação da
Pessoa com Traumatismo Cranioencefálico”, atesta que o TCE é uma doença da sociedade
moderna com um aumento de ocorrências a cada ano que passa.
À luz de todos os fatores apresentados acima foi proposto o desenvolvimento de uma
Plataforma para Simulação de Traumatismos Crânio-Encefálicos (PSiTCE), como
continuação do trabalho que o doutorando já tinha desenvolvido na sua dissertação de
mestrado. Essa continuação pressupõe a evolução do modelo computacional, criado
anteriormente, com o intuito de construir um modelo da cabeça humana que possa evoluir
para uma plataforma para o estudo, prevenção e mitigação do TCE. Para isso, continuou-se
com o apoio da equipa multidisciplinar presente no Núcleo de Tecnologias Tridimensionais
do Centro de Tecnologia da Informação Renato Archer (NT3D), nas disciplinas de
neurologia e engenharia, de modo a solucionar as dificuldades que surgiram durante o
desenvolvimento da PSiTCE.
Como o modelo do crânio humano já desenvolvido continha o osso cortical exterior
optou-se por passar à modelagem do osso cortical interno, para tal utilizando a geometria do
crânio humano que serviu de base para o desenvolvimento do modelo no mestrado. As
etapas seguidas para esta modelagem foram as mesmas já usadas anteriormente, contidas no
protocolo BioCAD. Neste protocolo primeiro limpa-se a geometria adquirida através de uma
TC no software InVesalius® obtendo uma malha STL para ser carregada no software de
modelagem CAD, o Rhinoceros®. Neste software CAD modela-se a geometria pretendida
até ao ponto em que se geram arquivos desta mesma geometria para serem exportados para o
software de simulação por MEF, o Hypermesh® do pacote Hyperworks®. Na simulação
configuram-se os parâmetros necessários para se obterem resultados que permitam fazer
uma análise para uma determinada premissa. No caso do desenvolvimento da PSiTCE,
como já se tinha utilizado a geometria do crânio tratada no InVesalius®, passou-se logo para
a modelagem no Rhinoceros®. Nessa modelagem, para além da modelagem do osso cortical
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interno como já foi referido, continuou-se a modelar outros tecidos da cabeça. A partir de
uma geometria do encéfalo humano proveniente de uma TC do colega de trabalho Frederico
Sena do (NT3D) fez-se a modelagem da geometria do encéfalo para ser aplicada na PSiTCE.
A partir daí, modelou-se as geometrias das membranas dura-mater e pia-mater e do espaço
que seria atribuído ao líquido cefalorraquidiano (LCR), chegando à geometria final da
PSiTCE.
Durante o desenvolvimento da plataforma etapas foram criadas para validar o
desenvolvimento da PSiTCE à medida que esta ia aumentando em complexidade. Fez-se a
modelagem da má-formação Chiari Tipo I e a simulação de casos de fraturas
buco-maxilo-faciais até chegar às simulações finais em que a PSiTCE foi submetida a um
impacto que simula um soco na região ocular. O objetivo desta etapa foi o de avaliar o
comportamento das estruturas de modo a saber se a distribuição de energia e a tensão
estavam de acordo com a literatura.
1.2 Objetivos
O objetivo principal desta tese define-se como o desenvolvimento de um modelo
virtual que se traduza em uma plataforma de simulação computacional para o estudo do
traumatismo crânio-encefálico (PSiTCE) que seja editável e adaptável a várias condições de
teste. Para que tal desenvolvimento fosse possível observou-se o cumprimento dos seguintes
pontos:
- Aperfeiçoamento do conceito da PSiTCE mediante a atualização de parâmetros
presentes na literatura;
- Continuar com a modelagem das geometrias dos tecidos presentes na cabeça humana,
de modo a torná-la mais próxima ao que é a anatomia real;
- Manter a capacidade de adaptabilidade do modelo ao paciente ou caso a estudar;
- Obter valores de tensão e energia o mais próximos possível do que se verifica na
realidade presente na literatura validada.
20
1.3 Motivações
Como motivações para esta tese estiveram vários pontos de discussão sendo que o
primeiro foram as dúvidas colocadas por um neurocirurgião (PERESTRELO, 2012). Este
questionou a razão pela qual alguns pacientes provenientes de acidentes rodoviários
chegavam à urgência com muitos danos visíveis na cabeça e passado pouco tempo obtinham
alta hospitalar enquanto que outros pacientes que chegavam com a cabeça e o capacete
intacto estavam em morte cerebral. Após alguma investigação acerca do caso verificou-se
que para se medir a possibilidade de haverem quaisquer tipos de danos neurológicos na
cabeça humana, seja em acidentes ou no desenvolvimento de equipamentos de proteção
individual, a aceleração linear sofrida pela cabeça é medida e introduzida numa equação
para cálculo de um critério chamado de Head Injury Criteria (HIC). Este cálculo produz um
resultado numérico que se situar acima do valor 1000 significa que a vítima incorre numa
grande possibilidade de desenvolver uma lesão derivada do TCE (MCLEAN, 1997;
PERESTRELO, 2012). Contudo, também se verificou que este critério negligencia a
componente angular da aceleração que age em combinação com a componente linear
resultando em danos encefálicos para a vítima. Outra questão verificada no desenvolvimento
deste índice foi de que os testes que deram origem a este critério feitos por Gurdjian (1966)
foram realizados em cães medindo a pressão interna da cabeça e em cadáveres humanos com
o objetivo de causar uma fratura na cabeça e medir a pressão intracraniana. No decorrer do
desenvolvimento do HIC, Gadd (1966) utilizou os dados de testes de aceleração linear feitos
ao corpo humano pela agência espacial dos EUA, a National Aeronautics and Space
Administration (NASA), para desenvolver um índice de severidade de danos à cabeça
humana, Severity Index (SI). Constatou-se, portanto, que o critério utilizado como base para
o cálculo de danos encefálicos imputados à cabeça humana contém várias irregularidades
que o tornam pouco viável como elemento classificador da possível ocorrência de danos
neurológicos.
A segunda motivação para o desenvolvimento da PSiTCE foi de haverem outros
critérios de medição de danos à cabeça humana, tais como o Generalized Acceleration
Model for brain Injury Threshold (GAMBIT) e o Head Impact Power (HIP), que são ambos
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desenvolvidos a partir do HIC. Desta forma, os erros contidos no desenvolvimento da
equação do HIC foram transportados para estes novos critérios (MARJOUX, 2008).
Por fim, a terceira motivação deveu-se a se vislumbrar a possível utilização da PSiTCE
para uma análise de danos biomecãnicos nas geometrias dos tecidos representados. Ou seja,
considerando a defnição presente na literatura de que as lesões encefálicas por onda de
choque e por sobrepressão poderem ser descritas como a transferência de energia cinética da
onda de choque para energia hidráulica no sistema cardiovascular (GRANACHER JR.,
2015), com o desenvolvimento de uma ferramenta como a PSiTCE este tipo de lesões
poderia ser reproduzido e estudado.
Outro estudo presente na literatura relaciona as ondas de energia geradas, seja pelo
impacto na cabeça ou pela incidência de ondas de choque de explosões, ao TCE e à
neurodegeneração (MCKEE, 2014). Nesse estudo constata-se que os golpes repetidos na
cabeça, sofridos pelos pugilistas, causavam confusão mental, movimentos mais lentos, por
vezes havia havia hesitação no discurso, tremores nas mãos, dificuldade de equilíbrio ao
andar e o balancear da cabeça. A juntar a estes sintomas surgiam manifestações de demência,
lentidão de raciocínio, paranóia, dificuldade de concentração, reações de raiva, perda de
memória, entre outros, no que foi mais tarde classificado como “dementia pugilística”. Esta
condição estudada até os dias de hoje pode resultar em lesões axonais difusas (DAI) e com a
degeneração dos tecidos encefálicos, está relacionada à síndrome demensional, síndrome de
parkinsoniana e esclerose lateral amiotrófica (ELA) (MCKEE, 2014). Ainda relacionado,
mas de um autor diferente, aponta-se o surgimento dos mesmos sintomas clínicos para o
caso repetido deste tipo de impacto, assim como, mudanças neuroquímicas que podem
causar desregulações que podem levar ao surgimento de danos por excitotoxicidade e ao
edema cerebral (BLENNOW, 2012).
Sendo possível observar o aumento de concentração de tensões que se vai gerando ao
longo das simulações nas geometrias internas da cabeça representadas na PSiTCE, também
haveria a possibilidade de identificar possíveis danos por aumento da pressão intracraniana
que levariam a uma possível ocorrência de hematomas subdurais (SDH) e hemorragias






Ec - energia cinética
m - massa
v - velocidade
Equação 1 - Equação da energia cinética (NUSSENZVEIG, 2002).
Derivando das observações anteriores, em relação ao SDH, SAH e à progressão da onda de
choque pelos tecidos, um estudo realizado por Alford (2011) aponta que um fenómeno
chamado de vaso-espasmo poderá ocorrer devido a dilatação dos vasos cerebrais com a
passagem da onda dechoque devido ao aumento da massa e velocidade do sangue no seu
interior (Eq. 1). Embora este tipo de ocorrências seja descrita com maior frequencia para o
caso de TCE por onda de choque de explosão que acontece com valores de energia
superiores, no caso de uma agressão porderá ocorrer da mesma forma (ALFORD, 2011;
MCKEE, 2014; SABOORI, 2014; LING, 2015).
Desta forma, utilizando os recursos presentes na PSiTCE, a possível ocorrência de
lesões neurológicas derivadas do TCE seria melhor identificada, prevenida e mitigada.
1.4 Estrutura da tese
Este documento de tese encontra-se dividido em seis capítulos que passam a ser, brevemente,
descritos a seguir:
Capítulo 1: Introdução
Nesta fase inicial do documento a estrutura de desenvolvimento do trabalho é apontada em
contexto e a motivação e objetivos deste são referidos.
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Capítulo 2: Revisão da literatura
Neste capítulo, algumas referências históricas do estudo do TCE são descritas desde a
antiguidade até aos dias atuais e dados do impacto deste no mundo e no Brasil são expostos.
A definição de TCE e as lesões que podem, por este, ser provocadas são expostas, assim
como, outros modelo MEF da cabeça humana presentes na literatura.
Capítulo 3: Materiais e métodos
Todo o desenvolvimento da plataforma até à sua fase atual, assim como alguns trabalhos
desenvolvidos no decorrer do projeto são referidos neste capítulo.
Capítulo 4: Simulação
Neste capítulo descreve-se a preparação das simulações computacionais realizadas.
Capitulo 5: Resultados e discussões
São apresentados os resultados obtidos com as simulações e discutidos tendo em conta a
bibliografia utilizada.
Capítulo 6: Conclusão
Neste capítulo final, após toda a análise realizada, são expostas as conclusões retiradas do
trabalho e quais os trabalhos a realizar no desenvolvimento futuro da PSiTCE.
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2 REVISÃO DA LITERATURA
2.1 O traumatismo crânio-encefálico (TCE) como doença da sociedade moderna
Antes de se referirem as razões que levam o TCE a ser considerado uma doença da
sociedade moderna devem-se ter em conta os fatos históricos que levaram ao grau de
importância e preocupação que hoje são manifestados por este tipo de trauma.
Olhando para trás na história da humanidade, o estudo ou a necessidade de tratamento
de danos à cabeça está presente em mitos antigos, antes mesmo de haverem registos
históricos (BOAKE, 2005). Na antiga mesopotâmia sabia-se que danos provocados ao
sistema nervoso resultariam em sinais e sintomas, como por exemplo, convulsões, perda de
visão, perda de audição e paralisia, sendo que estes poderiam ser derivados de golpes
desferidos à cabeça ou à medula espinhal (SCURLOCK, 2005). Noutro caso remontando à
Idade da Pedra, foram encontradas valas comuns de grandes batalhas com crânios que
possuiam indícios de terem sido aplicados furos de trepanação ao longo de linhas de fratura.
Supõe-se que estes furos fossem para aliviar a pressão intra-craniana de algum tipo de
hematoma que tivesse resultado após o dano à cabeça (GRANACHER, 2007). No antigo
Egito, segundo o papiro cirúrgico de Edwin Smith, o documento médico mais antigo de que
há conhecimento, os médicos da época sabiam que danos provocados ao crânio e ao encéfalo
provocariam o desenvolvimento de distúrbios de diversas funções humanas que poderiam
ser tratadas ou não, segundo um sistema de diagnóstico por eles desenvolvido. Por exemplo,
é descrito no documento um caso de uma fratura com afundamento da região temporal
esquerda do crânio que resulta em paraplegia e impossibilidade de falar, sendo
diagnosticado como uma lesão que não possui forma de ser tratada (LEVIN, 1982;
SANCHEZ, 2007). No caso da Grécia antiga, vários médicos e filósofos, incluindo o próprio
Hipócrates que é considerado o pai da medicina, acreditavam que o encéfalo era o órgão
responsável pela perceção e pensamento. Há a convicção que isto se devia à observação por
eles feita, a pacientes que teriam sofrido algum tipo de lesão na cabeça. Um exemplo claro
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desse tipo de observação é dado quando Hipócrates escreve que após uma concussão1,
independentemente da causa, o paciente não consegue falar, cai imediatamente e não
consegue ouvir ou ver (LEVIN, 1982; ZILLMER, 2006).
Passando para uma faixa mais moderna da linha do tempo, durante a guerra civil nos
Estados Unidos da América a percentagem de mortos por lesões cerebrais perfurantes era de
70%. Com o avanço dos cuidados do trauma cerebral durante a primeira guerra mundial
houve um aumento de sobreviventes e a reabilitação desse tipo de pacientes tornou-se uma
realidade. No decorrer e depois dessa guerra foram criados vários centros de reabilitação
para veteranos com lesões cerebrais, sendo os primeiros criados na Alemanha e na Áustria.
Nesses centros os pacientes eram sujeitos a exames extensivos para entender que tipo de
problemas tinham, era-lhes ensinado a compensar as suas deficiências com outras funções
que tivessem sido preservadas e, também, orientar a recuperação dos pacientes de modo a
torná-los passíveis de serem empregados pelas empresas (BOAKE, 2005).
Depois da segunda guerra mundial houve um aumento do número de centros de
reabilitação de pessoas com danos cerebrais, iniciando-se o estudo de novas técnicas de
tratamento para o avanço do treino de compensação, diagnóstico funcional e complicações
médicas. Uma importante inovação registada foi o fato de se constituírem equipas
multidisciplinares em que além dos profissionais comuns tinham-se psicólogos e
patologistas de fonoaudiologia a trabalhar em conjunto na recuperação do paciente. Com as
experiências positivas nos pacientes com lesões obtidas durante a guerra houve um
movimento de encorajamento para o desenvolvimento dos serviços de reabilitação. Sendo
assim, a fisiatria, a terapia ocupacional, a fisioterapia, a psicologia, a fonoaudiologia e o
aconselhamento vocacional de reabilitação tiveram um grande crescimento para suprir as
necessidades de outros veteranos. Além do tratamento de veteranos de guerra, no decorrer
dos anos 50 e 60 estas disciplinas foram utilizadas também em centros para tratamento de
pacientes que tinham sofrido acidentes vasculares cerebrais, amputações e outro tipo de
condições que causassem a perda de capacidades humanas (BOAKE, 2005).
Na década de 1970 houve um crescimento do interesse no TCE devido à construção de
rodovias e ao aumento da velocidade dos veículos que resultavam no aumento de acidentes
automóveis e do número de lesões na cabeça, levando o TCE a cada vez mais ser
1 O termo concussão neste caso pode ser um erro de tradução, Hipócrates pode utilizar este termo para referir-se aos danos
cerebrais ou pode estar a referir-se à própria concussão.
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reconhecido como um problema de saúde pública. No que à reabilitação diz respeito, houve
um grande avanço com um programa holístico criado pelo Dr. Yehuda Ben-Yishay em 1973,
durante a guerra de Yom Kippur, para a recuperação de soldados com danos cerebrais. Um
programa idêntico de fundos federais foi criado nos EUA, também pelo Ben-Yishay, e este
foi replicado de alguma forma noutros países. Além deste programa e com a continuação da
pesquisa nesta área da reabilitação do TCE, Ben-Yishay criou um método de recuperação
cognitiva que em 1993 era aplicado a cerca de 93% dos pacientes de centros de reabilitação
nos EUA. Outros métodos previam empregar os pacientes em instituições de reabilitação
vocacional e comportamento neurológico (BOAKE, 2005).
Nos EUA, no início da década de 1990, houve uma mudança nas políticas de saúde
com um movimento de industrialização dos serviços de reabilitação. Assim, surgiu a
necessidade de aumentar a eficiência, reduzir custos, assim como, o tempo de reabilitação de
cada paciente. Daí ocorreu o desenvolvimento de escalas de classificação funcionais para
melhor captar as caraterísticas que permitiam uma melhor gestão dos pacientes com TCE,
em relação aos demais pacientes de reabilitação, tais como a Glaswgow Outcome Scale e a
Community Integration Questionnaire. Também houve um alinhamento dos profissionais da
área no sentido de se criarem métodos e princípios para melhorar a eficácia da reabilitação.
Com isto, criou-se o Committee for Acreditation of Rehabilitation Facilities (CARF) onde se
instauraram padrões de prática da reabilitação, respeito pelos direitos individuais de cada
paciente, diretrizes éticas que levaram a questões sujeitas ao estudo empírico do tema
(BOAKE, 2005).
Os tipos de tratamento desenvolvidos ao longo de décadas continuam a sua evolução e
com isso a necessidade de lidar com casos em que o paciente possui várias níveis de
dificuldades ou perda de capacidades (BOAKE, 2005). As guerras que continuam a decorrer
ao redor do mundo, devido às inovações bélicas que surgem a cada dia, também obrigam à
criação de novos tipos de estudo, prevenção, mitigação, tratamento e reabilitação do TCE.
Os números que surgem na literatura a quantificar o impacto do TCE mostram que nos
EUA a ocorrência de TCE está estimada em cerca de 538 pessoas por cada 100.000
habitantes. Isto representa no mínimo 1.7 milhões de novos casos por ano desde 2003, tendo
um custo para o governo, levando em conta somente 75 % dos casos de TCE (casos leves e
moderados), cerca de 17 bilhões de dólares por ano. Para os casos da Europa e da Austrália,
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a ocorrência de TCE está quantificada em 235 por cada 100.000 pessoas e 322 por cada
100.000 pessoas, respetivamente (MAGALHÃES, 2017).
No Brasil, um estudo realizado com dados do DATASUS, considera o TCE como
sendo um problema de saúde pública que afeta, principalmente, a faixa etária ativa da
população. Neste, dados entre os anos 1992 e 2009 revelaram que a faixa etária mais afetada
por trauma vai de 1 a 44 anos no género masculino, resultando no caso do TCE em
morbidade, perdas de capacidades e mortalidade. O TCE grave possui uma taxa de
mortalidade a variar entre 30% e 70% sendo a recuperação daqueles que subsistem pautada
por sequelas neurológicas graves e por uma qualidade de vida diminuída [9]. Além deste, um
outro estudo com dados do DATASUS aponta para 440.000 hospitalizações derivadas de
TCE com uma média de 68.200 admissões/ano, mostrando uma incidência de 37 por cada
100.000 habitantes na faixa etária dos 14 a 69 anos, entre 2001 e 2007. Para além destes
dados notou-se que também houve um aumento 50% da mortalidade para o mesmo período,
isto é, passou de uma taxa de 4,5 por cada 100.000 habitantes em 2001 para um taxa de 6,7
por cada 100.000 habitantes em 2007. No seguimento, outro estudo também com dados do
DATASUS para o período entre 2008 e 2012, revelou cerca de 125.500 internações
hospitalares por ano devido ao TCE. Isto corresponde a 65,7 hospitalizações por cada
100.000 habitantes, a 9715 mortes e uma taxa de mortalidade de 5,1 por cada 100.000
habitantes/ano. Isto traduz-se em um gasto com internações de R$ 156.300.000, com um
custo de R$ 1235 por caso, sem a inclusão dos custos indiretos (GAUDÊNCIO, 2013;
MAGALHÃES, 2017).
Outra pesquisa realizada em 2015, sobre os pacientes internados na rede hospitalar
pública no ano de 2014, constatou através de dados do DATASUS que o maior número de
internações foi do género masculino com 8,393, na faixa etária predominante de 20 a 24
anos (NETO, 2016), conforme mostra a Tabela 1:
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Figura 1 - Tabela adaptada com os valores de morbidade hospitalar no Brasil , no ano de 2014, devido ao TCE
(NETO, 2016).
O somatório da morbidade hospitalar devido ao TCE na faixa etária da população
masculina ativa, dos 20 aos 54 anos, foi de 45624 pacientes perfazendo 56,18% da
amostragem total (NETO, 2016).
A maior taxa de mortalidade hospitalar foi observada no género masculino com
20,86%, na faixa etária de 80 ou mais anos (NETO, 2016), segundo a Tabela 2:
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Figura 2 - Tabela adaptada com os valores da taxa de mortalidade hospitalar no Brasil, no ano de 2014, devido
ao TCE (NETO, 2016).
O valor total gasto com a internação hospitalar de pacientes com TCE no Brasil, em
2014, foi de 132.259.581,25 reais sendo que a faixa etária da população masculina com
idades entre os 20 e 24 anos foi a que gerou um valor mais elevado, de 14.124.705,05 reais
(NETO, 2016). Estes valores são apresentados na Tabela 3:
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Figura 3 - Tabela adaptada com os valores, em reais, da internação hospitalar no Brasil, no ano de 2014, devido
ao TCE (NETO, 2016).
Fazendo a mesma análise que nas tabelas anteriores, na faixa etária da população
masculina ativa, dos 20 aos 54 anos, o valor gasto com internação hospitalar foi de
77.171.889,87 reais. Do valor total despendido com este tipo de internação, o valor desta
faixa etária representa 58,35% do total (NETO, 2016).
Perante a gravidade dos dados no Brasil e no resto do mundo, tanto o Ministério da
Sáude Brasileiro como a agência do governo dos EUA, a CDC, apontam o TCE como sendo
uma doença da sociedade moderna que demanda a criação de novos mecanismos para
minimizar o impacto das suas consequências, assim como fomentar os mecanismos de
prevenção e a mitigação deste (CENTERS FOR DISEASE CONTROL AND
PREVENTION, 2015; MINISTÉRIO DA SAÚDE, 2015).
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2.2 Anatomia das áreas de interesse da cabeça humana
A cabeça humana é composta por vários tipos de tecidos: o escalpe, osso cortical e
diploe, membranas dura-mater, aracnóide e pia-mater e o líquido cefalorraquidiano (LCR)
(Fig. 4). Do exterior para o interior da cabeça começa-se por encontrar o escalpe com uma
espessura que varia entre 5 a 7 mm e que se encontra dividido em três camadas: a camada
cutânea onde se encontra o cabelo, uma camada de conexão sub-cutânea e uma outra camada
com músculo e fascia. Estas três camadas possuem caraterísticas protetoras e movem-se
como uma só quando o escalpe é sujeito a esforços (KLEIVEN, 2002); FRANCESCHINI,
2006).
O crânio é um elemento da cabeça que se divide em dois tipos de osso, o cortical e
diploe. Ou seja, em vista de corte do crânio, no exterior encontra-se o osso cortical externo,
ao centro o osso diploe e, por fim, o osso cortical interno. Este compósito ósseo, com uma
espessura a variar entre os 4 e 7 mm, tem uma geometria que acomoda o encéfalo, olhos,
orelhas, nariz e a arcada dentária. Além de acomodar, este também tem a função de proteger
todos os componentes da cabeça mencionados. Na sua base possui uma placa irregular,
resultado da junção de três fossas, anterior, média e posterior, onde se alojam acidentes
ósseos, sulcos e pequenos formanes por onde passam artérias, nervos e veias, para além de
um grande orifício onde é feita a ligação com a coluna vertebral, o foramen magnum. Neste
ponto marca-se a transição entre a medula espinhal e o tronco cerebral que se situa na parte
inferior do encéfalo, englobando o mesencéfalo, a ponte e o bulbo (KLEIVEN, 2002;
SEELEY, 2003; FRANCESCHINI, 2006).
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Figura 4 - Imagem adaptada da cabeça em vista de corte pelo plano sagital com os seguintes elementos
representados: escalpe (scalp), crânio (skull), meninges, encéfalo (brain) e medula espinhal (spinal cord)
(FRANCESCHINI, 2006).
O crânio humano divide-se em vários grandes ossos que são o osso frontal, parietal,
temporal, esfenóide, malar, nasal, maxilar, etmóide, vómer, lacrimal e occipital. Entre estes
existem faixas de tecido chamadas de suturas que apresentam um comportamento um pouco
elástico (SOBOTTA, 2000; KLEIVEN, 2002).
Devido ao osso ser um material compósito natural em que as camadas externas têm um
comportamento diferente da camada central, nas solicitações a que este é sujeito, devido
também ao fato de as caraterísticas do tecido ósseo disponíveis na literatura serem
provenientes de cadáveres (tecido morto) e de haverem diferentes tipos de testes para
obtenção dos valores das propriedades do osso, faz com que os dados de propriedades de
material disponíveis na literatura sejam dispersos quanto aos seus valores, levando a que se
adotem dados de um autor ou se utilizem valores médios (KLEIVEN, 2002; BELINGARDI,
2005).
Por sua vez, as três camadas de meninges: a dura-mater, a aracnóide e a pia-mater (Fig.
5) são constituídas, em grande parte, por tecido conjuntivo sendo que também possuem
vasos sanguíneos e nervos que vão desde o crânio até ao encéfalo. Estas dão suporte ao
encéfalo de ossos e golpes visto que este tecido tem uma consistência parecida à de um
pudim denso sendo, por isso, muito delicado.
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Figura 5 - Imagem ilustrativa adaptada das camadas de tecido na cabeça humana (Brands, 2010).
Ameninge mais ao exterior, a dura-mater, é muito próxima ou está aderida à superfície
interna do crânio e caracteriza-se por ser fibrosa e forte. Abaixo desta encontra-se a camada
intermédia, a aracnóide, também fibrosa mas mais fina. Entre estas duas camadas de
membrana existe um pequeno espaço chamado de subdural que contém um líquido que
exerce a função de lubrificante, para que estas membranas não adiram uma à outra. A
terceira camada, a pia-mater, que se encontra mais ao interior revestindo o encéfalo, é uma
membrana muito fina e delicada que é rica em vasos sanguíneos. Entre esta e a aracnóide
existe um espaço denominado de subaracnóideo que se encontra preenchido com LCR,
sendo que este líquido claro envolve o encéfalo com uma almofada protetora que absorve
ondas de choque. Além desta função de proteção, o LCR também fornece nutrientes, é um
canal de saída de impurezas do encéfalo e facilita a perfusão sanguínea. Como o espaço
subaracnóideo está ligado ao espaço da medula espinhal, esta também se encontra envolvida
num “casulo” deste mesmo líquido. Outros elementos de proteção existentes são os
filamentos fibrosos, arachnoid trabeculae, que ligam a segunda e terceira camada das
membranas ajudando a minimizar o movimento do encéfalo em situações de
aceleração/desaceleração (FRANCESCHINI, 2006; KLEIVEN, 2002).
Derivadas das três membranas principais existem a falx cerebri e a tentorium cerebelli,
a primeira projetando-se para a fissura existente entre os dois hemisférios do cérebro e a
segunda fazendo a separação entre o cérebro, o cerebelo e o tronco cerebral, como se pode
observar na Figura 6.
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Figura 6 - Figura adaptada das divisões da falx cerebri e tentorium cerebelli (WISSMANN, 2017).
O encéfalo pode ser dividido em seis grandes partes: o cerebrum, o cerebelo, o
diencéfalo, o mesencéfalo, a ponte e a medula oblongata, como pode ser observado na
Figura 7.
Figura 7 - Figura adaptada da divisão do encéfalo nas várias partes: cérebro (cerebrum), cerebelo (cerebellum),
diencéfalo (choroid plexus, thalamus, corpus callosum, third ventricle), mesencéfalo (midbrain), ponte (pons)
e a medula oblongata (medulla oblongata) (FRANCESCHINI, 2006).
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O cérebro que é a maior parte do conjunto divide-se em dois hemisférios, esquerdo e
direito, e é composto por sulcos complexos, entalhes estreitos e fissuras profundas que
resultam numa área de, aproximadamente, 2.25 m2. O cerebelo é a segunda maior parte que
compõe o encéfalo seguida das restantes partes, o diencéfalo, o mesencéfalo, a ponte e a
medula oblongata. O Sistema Nervoso Central (SNC) é uma rede de neurônios e tecido de
suporte que se apresenta em substâncias cinza e brancas. As substâncias cinza são compostas
principalmente de corpos celulares de neurônios concentrados na superfície do encéfalo e
também nas áreas mais ao interior do mesmo. As substâncias brancas são compostas por
axônios mielinizados que formam extensões que ligam as várias partes do SNC entre si
(KLEIVEN, 2002; SEELEY, 2003; FRANCESCHINI, 2006).
2.3 Traumatismo crânio-encefálico (TCE) e suas lesões
Traumatismo crânio-encefálico (TCE)
A definição de traumatismo crânio-encefálico, segundo o Ministério da Saúde (2015),
designa-se como qualquer lesão decorrente de um trauma externo que tenha como
consequência alterações anatômicas do crânio, como fratura ou laceração do couro cabeludo,
bem como o comprometimento funcional das meninges, encéfalo ou seus vasos, resultando
em laterações cerebrais, momentâneas ou permanentes, de natureza cognitiva ou funcional.
Existem várias lesões ou condições que se geram ou que se podem vir a gerar a partir do
TCE, classificando a medicina como lesões focais e difusas. Assim, as lesões focais são
aquelas que causam lesões locais ou limitadas a determinada área ou região e, por sua vez, as
lesões difusas estão geralmente associadas à dispersão da lesão pelo tecido cerebral e são
invisíveis a olho nu (FRANCESCHINI, 2006).
Destes dois grupos de lesões à cabeça humana que proveêm do TCE, podem ser várias
as ações ou agressões que as provocam. A seguir, exemplos dessas ações ou agressões irão
ser apontados e, brevemente, explicados.
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Trauma contundente à cabeça
Este tipo de trauma pode ocasionar ou não um TCE e pode ser também referido como
um trauma em que não há penetração da caixa craniana. Este tipo de trauma pode ocasionar
dois tipos de resultados, ou seja, a lesão pode se resumir só a danos ao escalpe e ao crânio ou
em danos ao tecido encefálico pela energia transmitida ao encéfalo quando se dá o contato
com o crânio. As lesões geradas podem ser focais, difusas ou uma mistura dos dois tipos
(GRANACHER JR., 2015).
Lesão penetrante à cabeça
Sendo menos frequente que o trauma contundente à cabeça, nos grandes centros
urbanos pelo mundo não é uma lesão tão ausente. Devido à velocidade e ao objeto que
provoca este tipo de trauma, este pode resultar em uma grande transferência de energia com
um consequente dano ao tecido encefálico. Com isto gera-se uma deformação na massa
encefálica que pode originar vários tipos de condições clínicas (GRANACHER JR., 2015).
Lesão cerebral por onda de choque de explosão
As lesões cerebrais, por onda de choque e por sobrepressão, podem ser descritas como
a transferência de energia cinética da onda de choque para energia hidráulica no sistema
cardiovascular, causando uma rápida variação volumétrica do sangue. Isto resulta numa
movimentação do sangue das regiões de maior pressão para as de menor pressão no crânio
levando ao surgimento de danos nos pequenos vasos sanguíneos do encéfalo. Estas
movimentações ocorrem por todo o tecido encefálico gerando grandes danos
(GRANACHER JR., 2015).
Decorrente das várias formas geradoras do TCE, existem várias condições clínicas que
podem ser apontadas, tais como, a lesão axonal difusa (DAI), contusão do córtex cerebral,
hemorragia intracerebral, hemorragia intraventricular (IVH), lesão vascular, hematoma
epidural (EDH), hematoma subdural (SDH), hemorragia subaracnóide (SAH), isquemia do
tecido encefálico, excitotoxicidade, edema cerebral. Todas estas condições podem ter a sua
origem como primária, ou seja, diretamente do TCE ou como secundária resultando de outra
lesão que lhes dá origem (GRANACHER JR., 2015).
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2.4 Outros modelos da cabeça humana
No mundo existem vários tipos de modelos computacionais para a simulação do TCE
utilizando o MEF porém, neste documento só irão ser mencionados os que se alinham, no
seu formato e composição, com a PSiTCE.
Modelo desenvolvido por Yang et al. 2008
Este modelo (Fig. 8) foi desenvolvido baseado na anatomia de um encéfalo humano
real, representando as geometrias do cérebro, cerebelo, osso cortical e diploe, como se
podeobservar na figura . Este modelo contém 66624 nós, 11514 elementos 2D e 32
componentes que podem gerar os resultados para a pressão do LCR, aceleração angular da
cabeça e para o índice head injury criterion (HIC) (SAMAKA e TARLOCHAN, 2013).
Figura 8 - Imagem adaptada da composição do modelo MEF de Yang et al. (SAMAKA e TARLOCHAN,
2013).
Modelo da Universidade do Estado de Wayne (WSU) chamado de WSUHIM
Após o desenvolvimento de várias técnicas MEF e modelos computacionais para o
estudo das lesões cerebrais, a WSU desenvolveu o WSUHIM (Wayne State University Head
Injury Model) de modo a que fosse possível configurar os parâmetros de diferentes materiais,
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tais como, a massa cinzenta e branca. Com isto, o propósito foi o de aumentar o nível de
precisão na apuração de resultados que pudessem apontar os danos por DAI nas regiões de
contato entre a as duas massas. Para além disso, o modelo foi melhorado para aumentar a
precisão e melhorar a simulação da superfície deslizante presente entre o encéfalo e o LCR.
O modelo é aplicado com frequência a casos da área médica por com ele ser possível
determinar a pressão intracraniana, para isto contando o modelo com 3000 elementos
constituintes (SAMAKA e TARLOCHAN, 2013). Na Figura 9 é possível observar o
desenvolvimento do WSUHIM até o modelo apresentado na referência bibliográfica
consultada.
Figura 9 - Seguindo as setas desta figura adaptada, observa-se o desenvolvimento do WSUHIM até ao modelo
apresentado na referência bibliográfica consultada (TSE, 2014).
Modelo da empresa TNO Automotive
A geometria deste modelo (Fig. 10), criado pela TNO Automotive, apresenta-se com
uma forma hexagonal. Este consiste em 22 partes, 13868 elementos e 15637 nós sendo
algumas partes do modelo, o crânio visceral, dura-mater, falx cerebri e o tentório do cerebelo,
representadas com materiais isotrópicos lineares elásticos. Outras partes, como o cérebro,
tronco cerebral e o cerebelo, são representadas com materiais viscoelásticos para simplificar
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o modelo e o estudo analítico dos resultados mecânicos do encéfalo, suavizando o efeito da
deformação por cisalhamento. Os resultados apresentados por este modelo incluem a
distribuição de tensões intracranianas, ondas de tensão e variações na pressão intracraniana
(SAMAKA e TARLOCHAN, 2013).
Figura 10 - Imagem adaptada do modelo MEF desenvolvido pela TNO Automotive (SAMAKA e
TARLOCHAN, 2013).
Modelo Head-Brain
Este modelo (Fig. 11) é constituído por 3 partes principais, o crânio, o encéfalo e a pele.
O crânio é composto por osso cortical, representado por elementos sólidos e por osso diploe,
representado por elementos de casca (2D). Por sua vez, o encéfalo é composto por elementos
hexagonais sólidos que representam o cérebro, cerebelo, tronco cerebral, massa cinzenta,
massa branca e o LCR. A dura-mater, aracnóide, membrane meningitis, sickle brain e o
tentório são representados por elementos de casca, com uma massa total do modelo de 4.39
kg. O espaço entre o encéfalo e o crânio está preenchido com LCR que amortece o
movimento do encéfalo com uma conexão simples entre o encéfalo e o crânio, através da
aracnóide. O modelo contém 49700 elementos com o crânio a utilizar um material
elasto-plástico e o encéfalo um materialnão compressível viscoelástico (SAMAKA e
TARLOCHAN, 2013).
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Figura 11 - Figura adaptada do modelo MEF Head-Brain (SAMAKA e TARLOCHAN, 2013).
Modelo ULP FEM
O modelo desenvolvido na Universidade Louis Pateur em Estrasburgo - França (Fig.
12) assente em geometrias criadas com base na anatomia da cabeça humana. Neste podem
ser medidos o índice HIC e a pressão intracraniana Este modelo possui uma tabela de
resultados de forma a prever quais os possíveis danos a ocorrer em determinada situação,
tendo em conta os valores de saída para a tensão segundo o critério de Von Mises (Tab. 4)
(SAMAKA e TARLOCHAN, 2013).
Figura 12 - Tabela de danos adaptada do modelo ULP FEM, segundo os valores da tensão de Von Mises
(SAMAKA e TARLOCHAN, 2013).
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O software utilizado foi o Hypermesh® sendo que a massa total do modelo é de 4.8 kg,
este tem 13208 elementos (10395 elementos do tipo brick e 2813 elementos 2D) (SAMAKA
e TARLOCHAN, 2013).
Figura 13 - Modelo ULP FEM (TSE, 2014).
Modelo Politecnico di Torino FEM
Este modelo foi construído com base em TC e ressonâncias magnéticas, tendo sido
utilizadas cerca de 160 TC, com 1.25 mm de espessura entre fatias, para se poderem modelar
as superfícies externas e internas do crânio e ossos faciais. Com 2600 nós e 55246 elementos,
o modelo foi obtido utilizando o software Hypermesh® 5.1. O escalpe foi representado com
elementos do tipo bloco, com 6 mm de espessura e o crânio foi representado com três
camadas, duas camadas externas para o osso cortical e uma camada interna para o diploe. A
dura-mater, falx e o tentório foram representados por elementos de 4 nós, o LCR por
elementos de 8 nós e os tecidos encefálicos e ventrículos foram representados por elementos
tetraédricos (SAMAKA e TARLOCHAN, 2013). A legenda de cada componente do modelo
pode ser obserada nas Figuras 13 e 14.
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Figura 14 - Imagem adaptada da vista frontal e perspetiva do modelo Politecnico di Torino FEM (SAMAKA e
TARLOCHAN, 2013).
Figura 15 - Imagem adaptada da vista das seções coronária e axial do modelo Politecnico di Torino (SAMAKA
e TARLOCHAN, 2013).
A dura-mater foi modelada de acordo com as geometrias do crânio e falx, com o
tentório a ser modelado manualmente tendo em conta imagens anatômicas. A camada de
LCR tem, aproximadamente, 2 mm entre superfície de membrana e o encéfalo. As
propriedades mecânicas de todos os tecidos foram estimadas de acordo com testes
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experimentais e a literatura, sendo que nalguns parâmetros foram utilizados valores médios
(SAMAKA e TARLOCHAN, 2013).
Modelo Harvard Medical School FEM
O modelo foi construído na Escola de Medicina de Harvard mas o seu
desenvolvimento foi feito no Laboratório de Bioengenharia da Universidade de Salemo, em
Itália. Ressonâncias magnéticas axiais do atlas do encéfalo da Escola de Medicina de
Harvard foram empregues para gerar as malhas do modelo (Fig. 15). A massa do modelo é
de 1.4 kg, o volume do encéfalo é de 1508 cm3 incluindo o LCR e o volume do crânio é de
678 cm3 com uma massa de 0.8 kg. O modelo contém 39047 elementos tetraédricos
compósitos com 10 nós e o tecido encefálico é composto de material viscoelástico
(SAMAKA e TARLOCHAN, 2013).
Figura 16 - Figura adaptada do modelo Harvard Medical School FEM (SAMAKA e TARLOCHAN, 2013).
Modelo UCDBTM
O modelo UCDBTM (University College Dublin Brain Trauma Model) (Fig. 16) é
composto pelas geometrias do cérebro, cerebelo, tronco cerebral, membranas falx e tentório,
pia-mater, LCR, dura-mater e um crânio com três camadas (duas para o osso cortical e uma
para o diploe) com espessuras variáveis, escalpe e ossos faciais. O número de elementos
total do modelo é de 50000, contando o encéfalo com 7318 elementos hexaédricos e a
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camada de LCR com 2874 elementos hexaédricos com um elemento de espessura. Modelos
anteriores do encéfalo utilizaram um material linear elástico, contudo, versões mais recentes
adotaram um material linear viscoelástico associado à teoria das deformações finitas. A
massa total do modelo é de 4.01 kg e a do encéfalo é de 1422 kg (SAMAKA e
TARLOCHAN, 2013; TSE, 2014).
Figura 17 - Imagem adaptada do modelo UCDBTM: (A) vista do crânio, (B) vista do encéfalo e (C) vista
sagital em corte (TSE, 2014).
Modelo KTH FEHM
Conhecido como Kungliga Tekniska Högskolan (KTH) FEHM (Fig. 17), este modelo
possui a geometria do escalpe, crânio, encéfalo, meninges, LCR, onze pares de veias da
ponte parassagitais e pescoço simplificado. Possui 18400 elementos no total e foi modelado
com materiais isotrópicos, homogéneos, não lineares e viscoelásticos (TSE, 2014).
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Figura 18 - Figura adaptada do modelo KTH FEHM (TSE, 2014).
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3 MATERIAIS E MÉTODOS
3.1 Desenvolvimento da plataforma para simulação de traumatismos
crânio-encefálicos (PSiTCE)
Como já foi referido no capítulo da introdução, este trabalho é a continuação do que foi
desenvolvido no decorrer da dissertação de mestrado (PERESTRELO, 2012), do
doutorando. Por essa razão, neste capítulo, serão incluídas partes do capítulo de materiais e
métodos desse documento de modo a que haja coerência entre o trabalho do doutorado com
o estudo que lhe deu origem.
O desenvolvimento de uma plataforma deste tipo exige que haja um planejamento
delineado como forma de se chegar ao objetivo proposto. As Figuras 1 e 2 expoem o
fluxograma seguido para o desenvolvimento da PSiTCE e a Figura 3 exibe as etapas
seguidas para a aplicação da PSiTCE, com o objetivo de validar os resultados obtidos
perante os que são apresentados na literatura.
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Figura 19 - Parte 1 do fluxograma de desenvolvimento da PSiTCE.
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Figura 20 - Parte 2 do fluxograma de desenvolvimento da PSiTCE.
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Figura 21 - Etapa final de simulações para validação da PSiTCE.
Além do que é referido no objetivo principal deste trabalho, não se pretendia somente
que esta plataforma fosse um modelo computacional que permitisse o estudo do TCE mas
também que atuasse na sua mitigação e prevenção. Embora iso só seja possível numa fase
posterior a esta tese, as fundações para tais objetivos deviam ser lançadas desde o início do
desenvolvimento da PSiTCE. Consequentemente, houve necessidade de evoluir o modelo
de casca do crânio que foi objeto de desenvolvimento durante o mestrado de Perestrelo
(2012), para um modelo mais completo da cabeça humana em que estivesse presente a
estrutura óssea completa, a dura-mater, o líquido cefalorraquidiano (LCR), a pia-mater e o
encéfalo. Esta evolução do modelo computacional, atualizando-o para o que é a PSiTCE,
deu-se através das etapas de um protocolo de engenharia inversa chamado de BioCAD. Com
este protocolo manteve-se a anatomia da cabeça humana e a sua capacidade de se adaptar às
situações e pacientes, porém, com um nível de detalhe que não comprometesse os resultados
das simulações e não aumentasse o tempo de simulação e recursos computacionais. Desta
50
forma, após ser feito um estudo dos elementos anatómicos que contribuem para o
movimento da cabeça humana, foram feitas concessões na representação das geometrias
constituintes da cabeça. Além deste estudo, o mesmo tipo de observação foi feito à anatomia
interna da cabeça para se poder fazer a representação das geometrias sem comprometer os
resultados (NORITOMI, 2012). Assim, as características anatómicas individuais do
paciente anónimo de onde proveio a tomografia computorizada (TC) foram eliminadas e as
geometrias representadas possíveis de aplicar a casos com outros pacientes.
Para se obter a forma tridimensional de um crânio, utilizando o protocolo BioCAD
(NORITOMI, 2012), importaram-se ficheiros DICOM (Digital Imaging and
Communications in Medicine) para o programa InVesalius® (Fig. 22), adquiridos através de
uma TC de um paciente anónimo. A partir desta fase, iniciou-se um processo de limpeza de
ruídos derivados da aquisição de imagem pelo tomógrafo que poderiam contaminar a
representação 3D do crânio e de geometrias que tivessem sido representadas mas que não
revelassem serem úteis para este trabalho. A finalidade deste passo foi o de criar uma malha
de triângulos ou malha esterolitográfica (STL) das imagens da TC já tratadas, que
representassem o crânio de acordo com o trabalho a desenvolver.
Figura 22 - Imagem do ficheiro DICOM no InVesalius®.
Findo o tratamento na programa InVesalius®, deu-se a importação da malha em
formato Stereolithography (STL) para o programa Rhinoceros® (Fig. 23), de modo a se
iniciar o processo de modelagem da estrutura.
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Figura 23 - Imagem da malha STL no Rhinoceros®.
Observando a estrutura importada e sendo o objetivo principal o estudo do TCE,
decidiu-se dividir a malha em duas partes simétricas para simplificar o processo da sua
construção, reduzindo o tempo de modelagem e de utilização de recursos.
A partir dos livros de anatomia de SEELEY (2003) e SOBOTTA (2000) verificou-se
que a divisão entre os principais ossos era feita por suturas (Fig. 24), optando-se por fazer a
modelagem das superfícies por essas mesmas divisões. Essa forma de modelar contemplou
então os ossos occipital, parietal, temporal, esfenóide, frontal, malar, nasal, maxilar, etmóide,
vômer e lacrimal. Essas fronteiras despertaram interesse também pelos fatos de terem um
comportamento do tipo de uma junta elástica (quando comparado com o osso) e de se
poderem influenciar o comportamento estrutural do crânio em simulações, numa fase mais
avançada do modelo.
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Figura 24 - Imagem das suturas nos livros e na malha, lado a lado (SOBOTTA, 2000).
Posto isto, tentou-se desenhar curvas utilizando os elementos da malha, o que se
revelou de enorme dificuldade. Esta dificuldade deriva de não se conseguir obter muita
precisão na escolha do elemento a desenhar, o que levava a que a escolha destes fosse quase
aleatória. Como este método muito tempo seria consumido, só para a operação de desenho
de uma única curva, optando-se por seguir por outra via. Utilizando o software Rhinoceros®,
fez-se uso de um comando “Drape” para se lançar uma superfície que copia a forma geral da
área a modelar e que serviu de suporte para a construção de curvas que permitiram
reproduzir a forma do crânio nesta secção.
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Figura 25 - Imagem da superfície copiada da malha STL.
Estas curvas, feitas utilizando o comando “Interpolate Curve On Surface” (Fig. 25),
foram utilizadas como base para se criarem pequenas superfícies simplificadas com o
comando “Patch”. Contudo, a utilização deste comando revelou-se inadequada porque as
arestas das superfícies criadas não permitiam que houvesse junção entre superfícies para
formação de uma geometria maior.
Com as curvas já feitas utilizando o comando “Interpolate Curve On Surface”,
passou-se à concepção de uma pequena superfície (Fig. 25) que, uma vez agregada a outras
pequenas superfícies, resultaria num osso. Porém, constatou-se que a operação feita pelo
comando “Patch”, utilizado para gerar as pequenas superfícies, levaria ao desenvolvimento
de problemas na junção das superfícies. Ou seja, como as superfícies criadas ficavam com
bordas cortadas pelas curvas limitantes, criavam-se imperfeições nas arestas que resultavam
em erros na junção destas superfícies, no momento da formação das geometrias.
Consequentemente, outro modo de construção de superfícies foi adotado com a utilização do
comando “Network Surface” que gerou superfícies com arestas definidas e bem acabadas
resolvendo esta questão. Somado ao problema do comando “Patch” notou-se existir outra
razão para a não junção das superfícies que se traduzia na forma de construção das linhas
limitantes das superfícies. Por isso,efetuou-se uma modificação da forma de construção das
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linhas necessárias à formação destas e passou-se a preferir que os ângulos formados entre as
linhas não ficassem demasiado fechados.
Figura 26 - Imagem de uma superfície com ângulos entre curvas muito fechados.
Ou seja, na formação de malha os elementos são criados tendo em conta a forma da
superfície mas também as linhas delimitadoras das mesmas. Se uma superfície contém
linhas que entre si fazem um ângulo demasiado fechado vai resultar em um elemento
demasiado estreito (Fig. 27). Sendo um elemento finito 2D ideal um triângulo equilátero, o
fato de estar muito deformado leva a erros nos cálculos da formação dos elementos devido a
parâmetros deste, tais como o aspect ratio. Poderá levar à não formação de malha e, caso
seja formada a malha, poderá gerar elementos distorcidos que vão controlar o time step da
simulação.
Outra modificação foi a introdução de suavidade de forma nas linhas limitantes das
superfícies para que na junção das superfícies não se criassem fendas (Fig. 26).
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Figura 27 - Imagem de um dos problema com junção de superfícies sem suavidade entre formas
(PERESTRELO, 2012).
Esta suavidade foi conseguida utilizando o comando “Interpolate Curve” criando
novas linhas, a partir do contorno das linhas desenhadas em cima da superfície gerada pelo
comando “Drape”. Ou seja, como estas superfícies foram criadas utilizando como base uma
superfície copiada da geometria original que mantém irregularidades da malha STL,
tiveram-se que contornar as linhas existentes da cópia da superfície, por linhas simplificadas,
de modo a retirar relevos desnecessários para o trabalho em questão e obter superfícies mais
homogéneas.
Outra simplificação feita foi a de reconstruir curvas ou esquinas das superfícies que
careciam de ajuste (Fig. 28), para que se pudessem efetuar junções das mesmas. Ou seja,
teve-se que redesenhar algumas esquinas e curvas, de modo a que houvesse uma maior
fluidez geométrica permitindo a junção entre superfícies.
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Figura 28 - Imagem da diferença de fluidez entre geometrias.
Além das correções mencionadas, uma dificuldade emergiu da qualidade da aquisição
das imagens da TC. A má representação da geometria em algumas regiões crânio provocou
alguns problemas na modelagem das superfícies. Estas emergem devido à dificuldade do
tomógrafo em representar espessuras de ossos inferiores à distância entre as fatias de leitura
do equipamento ou devido a interferências nas áreas em causa (Fig. 29).
Figura 29 -Imagem da falta de representação da geometria no ficheiro STL.
A forma encontrada para resolver esta questão foi a observação das imagens presentes
nos livros de anatomia, assim como, a observação do protótipo de um crânio existente no
laboratório do Núcleo de Tecnologias Tridimensionais (NT3D), do Centro de Tecnologia da
Informação Renato Archer (CTI).
57
Outro problema que surgiu foi uma dificuldade com a identificação dos pontos
anatómicos importantes ao movimento da cabeça. A necessidade de colocação de restrições
e condições de contorno reporta a uma fase avançada de simulação mas a correcta
identificação dos pontos de fixação é feita na fase da modelagem. Sendo assim, com o
intuito de resolver esta questão, consultou-se especialistas em anatomia e biomecânica para
que se pudessem identificar os músculos responsáveis pelo movimento da cabeça. Numa
dessas consultas, na Faculdade de Odontologia de Ribeirão Preto (FORP), várias cabeças de
cadáveres foram analisadas em corte para análise da anatomia geral da cabeça humana,
identificação de pontos de ancoragem de tendões e músculos relevantes ao movimento da
cabeça. Outra questão discutida com estes especialistas foi a possível ocorrência de danos
em tecidos vasculares ou nervosos da base do crânio numa situação de impacto. Esta questão
foi levantada pelo necessidade de se reduzir o nível de detalhe no modelo a criar, como já foi
referido, para que se possa direccionar o processamento computacional para os resultados
relevantes para o estudo do TCE e não complicar demasiado a simulação sem qualquer
ganho.
Após a obtenção de um modelo de crânio em que estava representado apenas o osso
cortical exterior (modelo de casca), exportou-se este mesmo modelo nos formatos STEP e
Parasolid para geração de malha no software de simulação por MEF, Ansys®. Optou-se por
exportar dois tipos de modelos, ou seja, um modelo em que as geometrias dos ossos
constituintes do crânio estão todos ligados e outro em que o modelo é composto por cada
osso separado.
Na primeira tentativa de geração de malha por MEF, obtiveram-se alguns problemas
que se traduziram em mensagens de erro dadas pelo software. Mesmo com estas mensagens
de erro continuou-se para a simulação de forma a entender que problemas surgiriam na
simulação. Como consequência constatou-se que a representação das geometrias do modelo
estavam incompletas, o modelo desintegrou-se durante a simulação e detetou-se problemas
com as junções de superfícies. Para resolver esta questão, voltou-se à fase de modelagem e
chegou-se então à conclusão que haviam junções entre linhas de superfícies que estavam
erradas, ou seja, as linhas das superfícies correspondentes a cada osso estavam desalinhadas
(Fig. 30).
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Figura 30 - Imagem do desalinhamento entre as linhas das superfícies.
Isto resultou em uma deficiência no processo de junção das mesmas e, por
conseguinte, a geração de malha não era feita de forma correcta. Uma vez corrigidas estas
incongruências voltaram-se a criar arquivos de exportação nas formas já referidas acima
para nova simulação (PERESTRELO, 2012).
A simulação presente na dissertação de mestrado do doutorando foi configurada com a
aplicação de várias forças, em pontos diferentes da geometria, tendo o seu comportamento
sido validado, conforme dados da literatura (PERESTRELO, 2012).
Passada esta primeira simulação, iniciou-se a modelagem do osso cortical interior do
crânio. O método de modelagem manteve-se, com a utilização do protocolo BioCAD, sendo
que se iniciou a modelagem pelo osso frontal seguido do osso parietal e o osso etmóide. Esta
ordem de trabalhos teve como razão de ser, o fato de se tornar mais fácil modelar o osso
frontal e parietal para depois fazer um corte na malha STL com um plano horizontal, na parte
superior do crânio, adquirindo maior visibilidade para modelar o osso etmóide (Fig. 31).
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Figura 31 - Imagem do corte horizontal na malha STL para modelar o osso etmóide.
Assim, mitigou-se em parte a dificuldade em observar a complexa geometria deste
osso, de modo, a se conseguir representá-lo com o nível de detalhe mínimo para que o seu
comportamento seja aproximado ao do osso real.
Posteriormente, efetuou-se a modelagem do osso esfenóide que possui, igualmente,
uma geometria complexa. Neste osso situa-se a cela turcica que é um ponto de concentração
de tensões na cabeça humana e, por essa razão, exige um grande detalhe na sua
representação. Nesta fase da modelagem constatou-se que havia geometria em falta nas
regiões de representação destes dois ossos na malha STL. Isto deveu-se à incapacidade do
tomógrafo captar as geometrias destes ossos por terem muito pouca espessura de parede,
como se pode observar na Figura 32.
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Figura 32 - Imagem a representar a falta de geometria dos ossos etmóide e esfenóide na malha STL.
Portanto, através de um processo de tentativa e erro conseguiu-se modelar os ossos
etmóide e esfenóide utilizando livros de anatomia (SEELEY, 2003; SOBOTTA, 2000), o
crânio impresso em resina que estava disponível no laboratório da NT3D e as fotografias de
crânios de cadáveres fatiados, consultados na FORP (Fig. 33).
Figura 33 - Imagem de um crânio fatiado presente na Faculdade de Odontologia de Ribeirão Preto.
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Seguidamente, passou-se à modelagem dos restantes ossos constituintes do crânio
humano. Finalizada esta etapa, foi comparada a modelagem do osso cortical exterior com o
interior. Isto é, verificou-se se as modelagens correspondiam ao original da malha STL, os
livros de anatomia e à realidade, por observação de um neurocirurgião. Este passo foi crucial
para se poder continuar com o desenvolvimento da PSiTCE porque as áreas que delimitam
cada osso não tinham sido perfeitamente perceptíveis, na malha STL, durante a modelagem.
Devido a isso, detetou-se que haviam formas das fronteiras entre ossos do osso cortical
exterior que não estavam correctamente representadas e procedeu-se à sua correção. À
medida que se procedia à correção destas superfícies, encontraram-se outros erros que
consistiram em coincidências e junções de linhas que necessitavam de ser substituídas,
resultando na necessidade de refazer as superfícies correspondentes. Uma vez feitas as
correções, voltou-se à verificação individual das geometrias para identificar eventuais erros
que ainda poderiam existir e, depois de corrigidos, ser possível passar à operação de fecho
dos ossos.
Após consultar a literatura e discutir a importância dos seios etmoidal, esfenoidal,
maxilar e frontal com o neurocirurgião, no que concerne à sua influência na integridade
estrutural do crânio, verificou-se a necessidade de representá-los no modelo. Esta
necessidade ficou patente no papel que estes elementos desempenham na absorção e
dispersão de energia provenientes de acções externas à cabeça humana, tais como, impactos
(LEE, 2014). Esta alteração exigiu que se procedesse a pequenas modificações nas
geometrias já criadas do osso frontal e maxilar, de modo a que as geometrias do osso cortical
exterior e interior do crânio mantivessem as características anatômicas. Passada esta etapa,
procedeu-se ao fecho dos ossos do crânio, de modo a que na sua estrutura seja possível ter
cada osso representado individualmente como um sólido.
O passo seguinte foi o verificar se a geometria interna da caixa craniana estava
correctamente representada. A razão para esta verificação deve-se à deficiente representação
de alguns ossos na TC e por isso, colocou-se uma geometria de um encéfalo real a preencher
o espaço da caixa craniana (Fig. 34). Como já se dispunha da malha STL de um encéfalo
real2, efetuaram-se nela alguns ajustes para que se adaptasse ao crânio modelado. Para se
garantir que não haveria o risco de se adulterar fatalmente a forma do encéfalo,
2 Geometria do encéfalo pertencente ao colega da NT3D, Frederico Sena. Foram feitas alterações de foma à malha do
encéfalo no software 3D Studio Max.
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posicionou-se o tronco cerebral alinhado em relação ao foramen magnum e respeitou-se a
distância da massa encefálica ao osso cortical interno, segundo a bibliografia (SOBOTTA,
2000; SEELEY, 2003). Com isto, verificou-se existirem algumas imperfeições na geometria
do osso esfenóide que foram corrigidas, mais uma vez, recorrendo-se aos livros de anatomia
(SOBOTTA, 2000; SEELEY, 2003), a crânio impresso em resina presente no laboratório e
às fotografias de cadáveres da FORP.
Figura 34 - Imagem da geometria do crânio com a malha do encéfalo posicionada.
Posto isto, tentou-se fechar as superfícies como um sólido de modo a passar para a
simulação. Ao realizar esta tarefa, verificou-se que haviam muitas outras falhas entre
superfícies, nas linhas delimitadoras dessas superfícies e nas junções dessas mesmas linhas
(Fig. 35). Como consequência, procedeu-se à correção destes itens com o redesenho de cada
zona afectada. Utilizou-se o comando “Intersect” no Rhinoceros® para se verificar a
interseção entre linhas e assim, assegurar estas interseções, facilitando a correção da
geometria local.
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Figura 35 - Imagem da geometria com a verificação da interseção de linhas.
Na Figura 35, após a aplicação do comando “ShowEdges” no Rhinoceros®, as linhas a
amarelo representam as arestas que não são coincidentes, ou seja, não houve uma
coincidência suficiente para juntar as superfícies deixando a geometria aberta. O círculo azul
sinaliza um ponto, a amarelo, onde há intersecção entre duas linhas, sendo que todo este
processo de correção torna-se necessário porque evita erros de simulação, complicações no
momento da exportação das geometrias para o software de simulação e outros problemas
que possam advir destes erros.
Consequência das verificações anteriores foram as modificações na forma das
geometrias afetadas, com o intuito de suavizá-las e criar uma harmoniosidade na passagem
de uma superfície para outra. Assim, a malha a ser gerada terá uma menor necessidade de
tratamento devido a eventuais irregularidades que poderiam existir, caso esta operação
corretiva não fosse efetuada.
No final destas operações obtiveram-se dois tipos de sólidos, sendo um deles a
geometria total do crânio fechada sem separações internas dos ossos (Fig. 36) e o outro a
geometria total do crânio fechada com separações internas entre cada osso constituinte (Fig.
37). A diferença para cada caso na simulação será a consideração, ou não, do efeito das
suturas entre os ossos, assim como, das propriedades individuais de cada osso.
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Figura 36 - Imagem de parte do osso frontal sem as divisões da fronteira entre ossos.
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Figura 37 - Imagem de parte do osso frontal com as divisões da fronteira entre ossos.
Visto que a geometria total do crânio fechada apresenta um nível de complexidade
inferior para simulação, esta foi escolhida como base para seguir em direção ao
desenvolvimento da PSiTCE. Nesta fase do desenvolvimento da PSiTCE a geometria do
crânio existente continha uma metade simétrica da geometria modelada porque após
observação da bibliografia (SEELEY, 2003; SOBOTTA, 2000), o crânio impresso em resina
que estava disponível no laboratório da NT3D e as fotografias dos crânios de cadáveres
fatiados da FORP, considerou-se que como estrutura o crânio poderia ser representado desta
forma. Foi gerado um arquivo de geometria no formato STEP (.stp) para que esta geometria
do crânio pudesse ser exportada para o software de simulação por MEF, Ansys®.
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Nesta fase de desenvolvimento do modelo do crânio iniciou-se um estudo que resultou
num desdobramento do trabalho principal. Este consistiu no estudo da geometria da fossa
posterior do crânio, que acomoda o cerebelo, com o intuito de iniciar a validação de uma
teoria sobre a origem da má-formação Chiari Tipo I. Este estudo será abordado em maior
detalhe no sub-capítulo 3.2.1.
Uma vez que o modelo ósseo do crânio estava completo, passou-se à configuração de
uma simulação em que se aplicava uma carga no osso frontal, utilizando metade da
geometria do crânio. A razão para se utilizar metade da geometria deveu-se a se querer
simular em menos tempo e com utilização de menos recursos computacionais, testando a
geometria para quaisquer defeitos na concepção antes de se passar à simulação com o crânio
completo (Fig. 38).
Figura 38 - Malha da metade do crânio utilizada para simulação..
Verificada esta questão, fez-se uma nova aplicação do modelo noutra área que não o
estudo de TCE. Foram simuladas três situações que são objeto de estudo da cirurgia
buco-maxilo-facial, sendo o primeiro caso de estudo o de uma fratura naso-etmoidal, o
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segundo de uma expansão de maxila e o terceiro de um impacto no foramen infraorbitário.
Estes casos são abordados, em maior detalhe, no sub-capítulo 3.2.2.
Depois de feitos os testes e de validada a geometria óssea do crânio perante os três
casos de estudo da cirurgia buco-maxilo-facial, partiu-se para a modelagem das estruturas
internas do crânio, nomeadamente, as meninges, o líquido cefalorraquidiano (LCR) e o
encéfalo. No capítulo anterior desta tese, em que se aborda a anatomia da cabeça humana,
verificou-se que existem mais elementos no interior do crânio para além destes mencionados.
Porém, como já lá foi referido, para não complicar demasiado o trabalho nesta nova etapa de
desenvolvimento, mais especificamente no que diz respeito às geometrias e respetivas
malhas MEF, e para manter uma utilização de recursos computacionais compatível com os
equipamentos disponíveis para o desenvolvimento deste trabalho, optou-se por cingir as
geometrias internas à dura-mater, LCR, pia-mater e encéfalo.
Posto isto, iniciou-se a modelagem da geometria do encéfalo, a partir da malha STL do
encéfalo real que já havia sido utilizado para verificar a correta representação da geometria
interna do crânio. Adotou-se o mesmo protocolo de modelagem por engenharia reversa
(BioCAD), já explicado acima aquando da modelagem do crânio, e criou-se uma geometria
simplificada sem os sulcos presentes na malha STL (Fig. 39).
Figura 39 - Imagem da geometria do encéfalo.
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Esta simplificação justifica-se com a redução de complexidade da malha MEF
resultante desta modelagem, convertendo-se numa economia de tempo, tanto na modelagem
como na simulação, e numa poupança de recursos computacionais na simulação. Mesmo
com esta simplificação da geometria surgiram pequenos problemas na modelagem,
nomeadamente, problemas com formas de curvas e superfícies que provocariam a falha na
junção das mesmas, como se pode observar na Figura 40.
Figura 40 - Imagem da falha de junção das superfícies da geometria do encéfalo.
Após a correção destas falhas um arquivo no formato STEP (.stp) foi criado para
exportar a geometria do cérebro para o software de simulação por MEF, Hypermesh®. Posto
isto, passou-se à modelagem da meninge, dura-mater, utilizando a superfície da geometria
interna do crânio ou caixa craniana já inserida no software Hypermesh®. A opção de utilizar
a superfície interna do crânio para se modelar a dura-mater deu-se pela enorme dificuldade
em reproduzir uma membrana com um espessura muito reduzida e que se situa entre outras
geometrias de outros tecidos. Desta forma, verificou-se na literatura um valor médio de 1
mm de espessura para a dura-mater (GU, 2012) e procedeu-se então à cópia da superfície da
geometria interna do crânio (da caixa craniana) com o intuito de transformá-la na dura-mater.
No caso da PSiTCE, a dura-mater situa-se entre a superfície interna do crânio e a superfície
da geometria externa do LCR, portanto, era necessário cobrir esse espaço com a dura-mater.
Devido ao software fazer a atribuição de espessura de forma equalitária para os dois lados de
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uma superfície, fez-se um offset da superfície copiada atrás para a deixar a 0,5 mm de
distância, para o interior, da superfície da geometria interna do crânio. Tendo em conta a
espessura média de 1 mm verificada na literatura, significa que esta superfície ficou
posicionada na linha média entre a geometria interna do crânio (da caixa craniana) e a
superfície externa do LCR. Por esta superfície da dura-mater ser uma cópia da superfície
interna do crânio, esta não possui espessura pois é uma representação geométrica sem
parâmetros de forma. Assim, ao ser dado o valor de espessura de 1 mm, o Hypermesh®
expandiu esse volume a partir da superfície copiada com o valor de 0,5 mm para cada um dos
lados, cobrindo o espaço pretendido (Fig. 41). Da Figura 41 para a Figura 42, é possível
observar o surgimento da espessura da dura-mater, sendo que a violeta ´ao centro está
representada a superfície (Fig. 41) e volume (Fig. 42) da dura-mater.
Figura 41 - Imagem da dura-mater (cor violeta) entre o LCR (cor cinza escuro) e o crânio (azul claro), sem a
espessura de 1 mm.
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Figura 42 - Imagem da dura-mater (cor violeta) entre o LCR (cor cinza escuro) e o crânio (azul claro), com a
espessura de 1 mm.
71
Figura 43 - Imagem da malha 2D da dura-mater no Hypermesh®, com espessura.
Depois de feitas as operações no software obteve-se uma metade simétrica da
geometria da dura-mater (Fig. 43).
Seguidamente, para o caso da membrana em falta, a pia-mater, foi feito o mesmo
procedimento de modelagem à excepção de três parâmetros. O primeiro é o fato de que a
geometria copiada ter sido a superfície externa da geometria do encéfalo, o segundo foi o
valor da espessura média de 0,2 mm, proveniente da literatura (GU, 2012) e o terceiro foi
que o offset foi feito deixando a superfície copiada a 0,1 mm, para o exterior, da superfície
externa da geometria do encéfalo. Assim como no caso da dura-mater, obteve-se uma
metade simétrica da pia-mater (Fig.44).
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Figura 44 - Imagem da malha 2D da pia-mater no Hypermesh®, com espessura.
Finalisada a fase de criação das meninges, passou-se à criação da geometria
representativa do volume de LCR. A geometria representativa deste volume caracteriza-se
por ser limitada pelas geometrias da duas meninges criadas anteriormente, a dura-mater e a
pia-mater. Porém, na criação desta geometria de LCR teve-se em conta a espessura de cada
uma destas meninges para que não houvesse o risco da geometria do LCR ocupar uma parte
do espaço que seria para uma das meninges. Assim, tendo em conta as espessuras de 1 mm
para a dura-mater e de 0.2 mm para a pia-mater e o fato de que estas espessuras seriam
atribuídas como um parâmetro de forma do software, houve necessidade de realizar dois
oofsets. Como a geometria de casca da dura-mater estava posicionada na linha média, a 0,5
mm para o interior, da superfície da geometria da interna do crânio, realizou-se outro ofsset
desta geometria com um valor de 0,5 mm, para o interior do crânio. Assim, esta geometria
criada com esta operação de offset ficou situada a 1 mm, para o interior, da superfície da
geometria interna do crânio, coincidindo com o que seria a superfície da geometria interna
da dura-mater. Desta forma, o limite da geometria externa do LCR estava criado e
procedeu-se à mesma sequência de operações para o limite interno do LCR, utilizando a
geometria de casca da pia-mater. Neste caso o valor do offset feito foi de 0,1 mm, a partir da
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linha média para o exterior, da superfície da geometria externa do encéfalo. Finalizada a
sequência de operações de offsets, os limites do LCR estavam representados por duas
geometrias de casca que deram origem à geração da malha 3D do LCR. (Fig. 45).
Figura 45 - Na cor violeta está representada a malha da dura-mater, na cor dourada o LCR e na cor vermelha a
pia-mater.
Importa ressaltar que a modelagem das meninges e do encéfalo foi feita utilizando
metade das geometrias correspondentes, pelas mesmas razões enunciadas atrás para a
modelagem do crânio.
O processo de criação das malhas MEF 2D das meninges passou por várias fases à
medida que estas foram sendo testadas em várias simulações de teste. Durante estes testes
foram detectados vários problemas com estas malhas que levaram a correcções, tanto na
modelagem CAD do crânio e do encéfalo como no processo de optimização das malhas.
Após criarem-se as malhas MEF das meninges verificou-se que haviam interseções entre as
malhas das meninges e as malhas do crânio e do encéfalo (Fig. 46).
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Figura 46 - Imagem onde se pode observar a sobreposição dos elementos das malhas da dura-mater e do LCR.
Com o intuito de resolver este problema otimizou-se as malhas reduzindo o tamanho
mínimo dos elementos a 0.8 mm. Posto isto, a situação de interseção entre malhas melhorou
mas, ainda assim, mantiveram-se alguns casos onde os elementos das malhas se
intercetavam, levando a que fosse necessário voltar à modelagem CAD para corrigir as
geometrias. O trabalho feito na correção da modelagem CAD era o de retrabalhar as regiões
onde haviam estas interceções de malhas, de modo a eliminá-las, mas mantendo as
características anatómicas. Este tipo de revelou ser trabalho e moroso devido a haver um
trabalho constante de comparação da modelagem com a bibliografia de anatomia (SEELEY,
2003; SOBOTTA, 2000), com o crânio impresso em resina e com as fotografias de crânios
fatiados de cadáveres da FORP.
Depois de efetuadas as correções nas geometrias e as respetivas malhas MEF serem
geradas, continuou-se a verificar alguma penetração das malhas das meninges nas malhas do
crânio e do LCR. Isto ficou a dever-se às características deste tipo de modelagem, ou seja, à
geometria complexa existente em algumas áreas da caixa craniana, ao fato de as geometrias
estarem todas muito próximas umas das outras, das meninges terem espessuras muito
pequenas e de haverem pequenas distorções de geometria criadas pelo processo de geração
de malha (Fig. 47).
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Figura 47 - Nesta figura pode-se observar um tipo de geometria complexo presente na base do crânio e também
se pode observar a interseção de malhas.
Uma ressalva deve ser feita oa fato de que noutro tipo de modelagem, com outro tipo
de geometrias para modelar, estas características poderiam ter muito menos peso na
modelagem e a resolução desta interseção entre malhas ser resolvida com alguma facilidade,
porém, a modelagem da PSiTCE teve que manter as características da anatomia humana que
possui geometrias e forrmas muito complexas. Entenda-se que se recorreu algumas vezes à
correção da modelagem das geometrias internas do crânio, dura-mater, LCR, pia-mater e
encéfalo para corrigir o problema de interseção entre elementos das malhas MEF.
Como mesmo corrigindo as geometrias várias vezes o problema persistia, mesmo que
em muito pequena escala, e como se resumia a pequenas regiões na fronteira entre as malhas
MEF, optou-se por resolver a situação com um parâmetro da carta de comando do contato
fixo utilizado. Ou seja, como todas as malhas da PSiTCE utilizam o contato Type 2 do
RADIOSS® que é um contato fixo ou tied, modificou-se um parâmetro desse contato para
que quando houvesse interseção entre os elementos das malhas, estes fossem
desconsiderados para o cálculo da simulação. Desta forma, o cálculo passa para os
elementos MEF seguintes e continua com o cálculo de resultados da simulação, eliminando
eventuais erros que podussem prejudicar ou bloquear a simulação.
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Posto isto, a plataforma para simulação de traumatismos crânio-encefálicos (PSiTCE)
ficou pronta a ser utilizada nas simulações havendo só a necessidade de modelar elementos
pertencentes ao caso a estudar, como foram o projétil e o impactor
3.2 Casos auxiliares às várias etapas do desenvolvimento da PSiTCE
3.2.1. Validação inicial da teoria sobre a má-formação Chiari Tipo I
A Chiari do Tipo I é uma má-formação diagnosticada frequentemente, no que se refere
às desordens crânio-cervicais congénitas, e verifica-se quando há uma herniação das tonsilas
ou amígdalas cerebelares de 3 a 5 mm, na direção do foramen magnum (Fig. 48). A
obstrução criada pelo alongamento das tonsilas pode levar à interrupção da normal
circulação do LCR e a compressão gerada na parte superior da coluna cervical pode gerar
sintomas clínicos (BELINGARDI, 2005; MORO, 1999).
Figura 48 - Imagem com a distribuição do espaço intracraniano dividido em supra e infratentorial, sendo
o caso A para uma pessoa sem má-formação e no caso B para um pessoa com má-formação Chiari Tipo I
(FERNANDES, 2013).
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Utilizando como base o modelo virtual da cabeça humana empregue para o
desenvolvimento da PSiTCE, respondeu-se à proposta de estudar a formação do
má-formação Chiari Tipo I. Seguindo o protocolo BioCAD e as orientações do
neurocirurgião, o objetivo deste estudo foi o de obter vários volumes da fossa posterior do
crânio. Para isto, modificou-se os parâmetros de comprimento do clívus e a sua inclinação,
utilizando pontos de referência da geometria do crânio (Fig. 49). Por intermédio do
programa Rhinoceros®, a geometria da fossa posterior do modelo do crânio foi modificada
utilizando-se linhas, pontos e ângulos com o intuito de simular várias possibilidades de
formação da Chiari Tipo I, como se pode observar na figura seguinte.
Figura 49 - Ângulos, linhas e pontos base a partir dos quais se modelou os vários volumes que simulam a
existência do má-formação Chiari Tipo I (APÊNDICE A).
A definição destas linhas, pontos e ângulos provém do estudo e observação deste
má-formação por parte do neurocirurgião e resulta no encurtamento do clívus e no aumento
do ângulo do clívus, em relação a um plano horizontal originado num ponto da sela turcica.
Maiores detalhes e esclarecimentos desta modelagem estão presentes no APÊNDICE
A que contém um artigo publicado com este trabalho.
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3.2.2. Casos de estudo da cirurgia buco-maxilo-facial
Os casos de estudo contaram com a colaboração do cirurgião buco-maxilo-facial José
Augusto Gomes Pereira de Oliveira e tiveram em comum o fato de utilizarem o modelo
virtual do crânio, base para o desenvolvimento da PSiTCE. Este foi empregue com dois tipos
diferentes de geometria: uma metade simétrica e a geometria total do crânio.
Para os casos da fratura naso-etmoidal e expansão da maxila foi gerada uma malha
MEF da metade simétrica da cabeça, tendo-se no primeiro caso o objetivo de aplicar uma
carga na região central do terço médio da face, simulando uma fratura. No segundo caso o
objetivo foi o de aplicar uma carga na maxila, junto à sutura média sagital, simulando a
expansão óssea da maxila.
No que ao impacto infraorbitário diz respeito, empregou-se a geometria total do crânio
que foi alterada para conter o foramen infraorbitário que não estava modelado (Fig. 50).
Figura 50 - Imagem a indicar a localização do foramen infraorbitárioem cada um dos lados da face.
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Fez-se o mesmo processo de modelagem utilizando engenharia reversa, usando as TC
e o material bibliográfico de anatomia para representar a geometria em falta. Após este
processo gerou-se uma malha MEF da geometria total do crânio com o propósito de fazer
impactar uma pequena esfera na região do foramen infraorbitário.
Uma descrição mais detalhada de cada caso está presente nos APÊNDICES B, C e D
que são artigos publicados para cada uma das situações simuladas.
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4 SIMULAÇÕES
4.1 Simulações feitas durante o desenvolvimento da PSiTCE
Como estas simulações não foram o foco principal deste trabalho não serão mencionadas
neste capítulo. Contudo, estas estão presentes e descritas nos APÊNDICES B, C e D.
4.2 Simulação final da PSiTCE
Nesta simulação trocou-se o impactor da esfera, presente na simulação do APÊNDICE
D, para um elemento bicilíndrico de forma a recriar um teste feito em cadáveres
(WATERHOUSE, 1999). Nesse teste a cabeça é posicionada no fim de uma guia vertical
onde o projétil bicilíndrico corre em direção à região ocular com o objetivo de imputar uma
agressão nessa região. Com isto, causam-se dois tipos de fratura, naso-etmoidal e
infraorbitária, para além de se gerar uma transferência de energia para os tecidos internos da
cabeça. Como se utilizou a PSiTCE para recriar este teste por intermédio de simulações
computacionais, também foi observada a dispersão da tensão pelas geometrias da plataforma,
de modo a entender-se que possíveis danos relacionados com o TCE poderiam,
eventualmente, ocorrer.
A única variável da simulação é a velocidade inicial do impactor que foi configurada
com dois valores diferentes, como poderá ser observado no capítulo 4.2.1.
4.2.1. Simulação recriando uma situação de impacto com um soco à região ocular
As características mecânicas e parâmetros de malha estão presentes na Tabela 1,
contudo deve-se acrescentar que para todos os componentes da PSiTCE foram geradas
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malhas 2D lineares com elementos triangulares de 1 mm. Todas estas malhas passaram por
um processo de tratamento no software Hypermesh® para correção, principalmente, de
elementos distorcidos, falta de suavidade na malha devido a vincos da geometria, optimizar
proporção entre arestas dos elementos. Estas malhas deram origem às malhas 3D lineares
com elementos tetraédricos presentes nos componentes sólidos da PSiTCE: o crânio, LCR e
encéfalo. Os restantes componentes, a dura-mater e a pia-mater mantiveram as malhas 2D
lineares mencionadas atrás. No estado atual, a PSiTCE conta com um total de 8751552


















ρ = 2e-3 g/mm3
E = 13700 MPa
ν = 0.35
σyield = 150 MPa




























ρ = 1e-3 g/mm3


































ρ = 1.4e-3 g/mm3
E = 0.018 MPa
ν = 0.2
σyield = 0.1 MPa
Tabela 1 - Tabela com as especificações de cada componente da PSiTCE.
Ressalte-se que todos os contatos aplicados entre os componentes da PSiTCE são do
tipo fixo.
Para o caso do osso do crânio, uma curva (Fig. 51) foi traçada com dados da literatura
referentes à tensão de cedência (Yield Stress) do material, entre os valores 130 Mpa e 150
Mpa (KEMPER, 2007). Assim, e com o valor de falha plástica por deformação (FPS) de
0.01 mm (KEMPER, 2007), tentou-se simular um comportamento mais realista da estrutura
do crânio. Estes parâmetros garantem que se nos cálculos dos esforços de um determinado
elemento um dos valores for ultrapassado, esse elemento é eliminado desses mesmos
cálculos.
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Figura 51 - Curva de tensão/deformação do osso para limitar o valor da tensão de cedência ou yield stress,
como é referido no software Hypermesh® (KEMPER, 2007).
O caso simulado foi o de um impacto na órbita que já havia sido estudado, em parte,
com a simulação do impacto infraorbitário (APÊNDICE D) porém sem a representação dos
tecidos internos da cabeça. Neste caso, além de se voltar a observar o comportamento da
estrutura óssea também se fará o mesmo tipo de observação aos tecidos internos da cabeça
que compõem a PSiTCE. Este tipo de impacto e os danos que este pode provocar também
podem ocorrer numa situação de agressão com um soco à órbita. Por essa razão, essa opção
será contemplada para o estudo de uma possível ocorrência de TCE.
Para que o impacto fosse simulado teve que ser modelado um impactor com
dimensões de um estudo da literatura (HUEMPFNER-HIERL, 2014). Na Tabela 2 podem
ser observadas as dimensões utilizadas.
Diametro (mm) Comprimento (mm)
Cilindro maior 45 25
Cilindro pequeno 10 30
Tabela 2 - Dimensões do impactor retiradas do artigo de Huempfner-Hierl (2014), presente na literatura.
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Uma vez modelado o impactor com as dimensões presentes no artigo da literatura, este
foi exportado para o Hypermesh® em um arquivo no formato STEP. Posteriormente, a sua
malha foi gerada e as características mecânicas do material escolhido, o latão, foram
atribuídas. Este material foi escolhido devido a ter sido utilizado no mesmo estudo do qual se
retiraram as dimensões do impactor (HUEMPFNER-HIERL, 2014). Na Tabela 3 podem ser





















Tabela 3 - Tabela com as especificações mecânicas e de malha do impactor (HUEMPFNER-HIERL, 2014;
HUEMPFNER-HIERL, 2015).
Para que o tempo de simulação pudesse ser reduzido o impactor foi posicionado em
frente à órbita a uma distância muito pequena, como se pode observar na Figura 52.
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Figura 52 - Impactor posicionado para a simulação.
Desta posição, o impactor foi configurado para se movimentar em direção à órbita com
dois valores de velocidade inicial, 6 mm/s e 10 mm/s. O tipo de contato definido para o
impacto foi o de um contato geral para impacto (Type 7) presente no RADIOSS®, solver
utilizado para realização da simulação..
Para que a PSiTCE se mantivesse estacionária para o impacto, um apoio fixo foi
definido no foramen magnum (Fig. 53). Este tipo de apoio não está totalmente de acordo
com o que acontece numa situação real, contudo, como a simulação realizada por
Huempfner-Hierl (2014, 2015) utiliza este tipo de apoio nesta região, o mesmo foi aplicado
nas simulações realizadas com a PSiTCE..
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Figura 53 - Engastamento no formamen magnum.
O tempo total de simulação definido para as duas simulações foi de 0.7 s com um time
step de 1.2e-4s. O valor de time step foi, inicialmente, definido automaticamente pelo solver
RADIOSS® mas com o desenvolvimento do trabalho este foi ajustado segundo os
elementos da malha recorrendo-se a uma ferramenta do software Hypermesh®, chamado
também de time-step.
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5 RESULTADOS E DISCUSSÕES
5.1 Discussão de resultados dos casos modelados e simulados durante o
desenvolvimento da PSiTCE
5.1.1. Resultados da modelagem da má-formação Chiari Tipo I
Após a modelagem de todas as alterações de parâmetros do clívus e do ângulo basal, a
tabela da Figura 54 foi gerada com todas as relações entre parâmetros e respetivos volumes
gerados da fossa posterior do crânio (tabela presente no APÊNDICE A).
Figura 54 - Adaptação da tabela com a relação entre os parâmetros alterados na geometria do crânio e a
variação do volume da fossa posterior, publicados no artigo científico do APÊNDICE A.
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Os valores obtidos após se efetuarem as variações do volume da fossa posterior
apontaram na mesma direção da literatura, ou seja, a alteração do comprimento do clívus e
do ângulo basal sugerem a ocorrência de herniação tonsilar e sintomas clínicos.
Figura 55 - Imagem de um dos volumes gerados, da fossa posterior.
Figura 56 - Imagem do posicionamento do volume supra-tentorial (verde) e do volume da fossa posterior
(vermelho), na geometria do cérebro+cerebelo.
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Nas Figuras 55 e 56 podem ser observados exemplos das geometrias obtidas em cada
variação efetuada ao comprimento do clívus e ao ângulo basal.
Todas as informações colocadas neste sub-capítulo podem ser consultadas no artigo
científico publicado com este trabalho na revista “Arquivos de Neuro-Psiquiatria”, presente
no APÊNDICE A desta tese.
5.2 Resultados obtidos no desenvolvimento da PSiTCE
Como foi proposto no início do trabalho desta tese, o modelo de uma plataforma para
simulação de traumatismos crânio-encefálicos (PSiTCE) foi obtido. As estruturas
anatômicas representadas foram o crânio, dura-mater, LCR, pia-mater e encéfalo. Nas
figuras seguintes (Fig. 57 a 62) podem-se observar as malhas das geometrias finais que
compõe a PSiTCE, com os seus componentes dispostos em corte na Figura 57.
Figura 57 - Imagem da PSiTCE com os seus componentes dispostos em camadas.
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As imagens das malhas MEF de cada uma das geometrias podem ser observadas nas
figuras seguintes.
Figura 58 - Malha MEF do crânio.
Figura 59 - Malha MEF da dura-mater.
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Figura 60 - Malha MEF do LCR.
Figura 61 - Malha MEF da pia-mater.
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Figura 62 - Malha MEF do encéfalo.
5.2.1. Resultados obtidos da simulação recriando uma situação de impacto com um
soco à região ocular
Os resultados seguintes foram obtidos através de duas simulações feitas com dois
valores de velocidade incial do impactor (6 mm/s e 10 mm/s).
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- Impacto a 6 mm/s
Figura 63 - Gráfico da energia cinética (impactor) e energia interna (modelo) para o impacto a 6 mm/s.
Figura 64 - Imagem dos resultados da tensão principal máxima no instante de tempo 0.295 s.
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Figura 65 - Imagem dos resultados da tensão principal máxima no instante de tempo 0.395 s.
Figura 66 - Imagem dos resultados da tensão principal máxima no instante de tempo 0.470 s.
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Figura 67 - Imagem dos resultados da tensão principal máxima no instante de tempo 0.540 s.
Figura 68 - Imagem dos resultados da tensão principal máxima no instante de tempo 0.585 s.
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Figura 69 - Imagem dos resultados da tensão principal máxima no instante de tempo 0.635 s.
- Impacto a 10 mm/s
Figura 70 - Gráfico da energia cinética (impactor) e energia interna (modelo) para o impacto a 10 mm/s.
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Figura 71 - Imagem dos resultados da tensão principal máxima no instante de tempo 0.190 s.
Figura 72 - Imagem dos resultados da tensão principal máxima no instante de tempo 0.275 s.
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Figura 73 - Imagem dos resultados da tensão principal máxima no instante de tempo 0.360 s.
Figura 74 - Imagem dos resultados da tensão principal máxima no instante de tempo 0.430 s.
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Figura 75 - Imagem dos resultados da tensão principal máxima no instante de tempo 0.490 s.
Figura 76 - Imagem dos resultados da tensão principal máxima no instante de tempo 0.545 s.
Dos resultados desta tese resultou um artigo científico com o título Assessment of a
punch to the orbit using a virtual platform for traumatic brain injury (TBI), submetido na
revista “Annals of Biomedical Engineering”, como consta no APÊNDICE E.
Todos os resultados apresentados atrás têm somente o objetivo de validar o
comportamento da plataforma, não havendo com estes qualquer aspiração clínica.
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5.3 Discussão dos resultados
É importante referir que os valores apresentados nos mapas da tensão principal
máxima estão sujeitos a uma janela de amostragem entre 0 e 2 MPa. Esta restrição foi
colocada devido ao pico de tensão gerado pelas bordas do impactor no momento do impacto






Equação 2 - Equação da tensão uniaxial (HIBBELER, 2008).
Ou seja, tendo em conta a equação de tensão uniaxial (Eq. 2) apresentada atrás, a força
provém da velocidade do impacto no crânio e a área, da área da região onde se dá esse
impacto com o crânio. Como a geometria das bordas do impactor possui vincos muito
acentuados, a área de contato será muito pequena gerando valores de tensão muito altos com
picos que se sobrepõem aos restantes valores do mapa de tensões gerado pelo impacto. Isto
eleva o valor máximo da escala de cores e resulta que quase não se conseguem identificar os
valores menores das tensões geradas. A razão pela qual se utilizou esta geometria do
impactor foi porque existem na literatura simulações por MEF validadas para este tipo de
impacto que recriam um teste feito em cadáveres por Waterhouse (1999). Neste teste,
Waterhouse (1999) utiliza um impactor em que as bordas são menos incisivas não sendo esta
questão tão problemática. Porém, como se pretendia recriar as simulações computacionais
da literatura para comparação de resultados, optou-se por manter a geometria utilizada por
Huempfner-Hierl (2014, 2015) . Além desta característica a opção de fixação da PSiTCE,
como já referido no sub-capítulo 4.2.1, foi de um apoio fixo que leva a um aumento abrupto
dos valores de tensão no impacto devido à PSiTCE estar fixa em todos os graus de liberdade,
causando também uma limitação nos valores de velocidade de impacto utilizados. Mais uma
vez, esta opção deve-se a se querer manter os parâmetros da literatura em Huempfner-Hierl
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(2014, 2015). Em simulações futuras da PSiTCE, as duas características acima serão
elementos a modificar de modo a corrigir estes picos de tensão.
Tendo em conta o impacto na região orbital simulado nos dois casos, os resultados
obtidos (Fig. 63 a 76) encontram-se em conformidade com o comportamento da estrutura
óssea descrito em simulações MEF validadas da literatura. Isto porque há coincidência de
aumento de tensão no assoalho da órbita, nas paredes da órbita, no ápice da órbita, borda
supraorbital, arco zigomático e com propagação da mesma para a base do crânio e osso
occipital, como se pode verificar na Figura 77 (HUEMPFNER-HIERL, 2014;
HUEMPFNER-HIERL, 2014; HUEMPFNER-HIERL, 2015).
Figura 77 - Imagem do mapa de tensões da órbitaocular adaptada do artigo da literatura com a
simulação recriada com a PSiTCE (HUEMPFNER-HIERL, 2014)..
Imagens de duas TC de fraturas deste tipo presentes em um trabalho de pesquisa
realizado por Waterhouse (1999) e em um caso de um paciente estudado por Troedhan (2015)
mostram que o padrão da fratura presente nos casos reais (Fig. 78 e 79) coincidem com as
mesmas regiões onde há um aumento dos valores de tensão máxima principal na simulação
efetada com a PSiTCE.
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Figura 78 - Figura de fratura proveniente de teste em cadáver (WATERHOUSE, 1999).
Figura 79 - Imagem de uma tomografia pós-trauma (TROEDHAN, 2015).
No artigo da literatura é descrito uma propagação da tensão desde o região facial em
direção à base do crânio, passando pela região occipital (Fig. 80), que devido à sua
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intensidade deixa a possibilidade de que possam haver lesões neurológicas devido ao
impacto (HUEMPFNER-HIERL, 2015).
Figura 80 - Imagem da dispersão de tensões na caixa craniana durante a simulação adaptada do artigo da
literatura de Huempfner-Hierl (2015).
A mesma propagação de tensões pode ser observada nos resultados obtidos com a
PSiTCE sendo que para além de se verificar a distribuição de tensões na estrutura do crânio,
também é possível observar a distribuição de tensões nas geometrias da dura-mater,
pia-mater, LCR e encéfalo. Por esta razão, a possibilidade de se poderem estudar possíveis
danos aos tecidos internos da cabeça torna-se uma realidade que poderá ser abordada no
futuro.
Outra análise pode ser feita observando os dois gráficos (Fig. 63 e 70) que representam
as energias cinética e interna de cada simulação cujas seções das curvas da energia cinética
(Eq.1) com declínio correspondem de forma simétrica às seções das curvas com aumento de
energia interna. Quer isto dizer que no momento do impacto, como esperado, a energia
cinética é transferida para a PSiTCE resultando no aumento da energia interna e na geração
das tensões observadas nas estruturas da mesma.
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Comparativamente aos modelos computacionais mostrados no capítulo de pesquisa
bibliográfica (Tab. 4), a PSiTCE possui uma geometria do crânio com um nível de detalhe
maior devido ao processo de engenharia reversa do BioCAD. O maior número de elementos
de malha MEF também contribui para manter o nível de detalhe anatômico para que os
resultados a obter estejam próximos da realidade. Para o caso simulado, uma geometria
menos anatômica pode levar a erros de dispersão de energia com consequências negativas
nos resultados. Adicionalmente, o fato de a geometria do crânio da PSiTCE ter apresentado
resultados no estudo da má-formação Chiari Tipo I que estão de acordo com o que é descrito
na literatura como alterações que podem gerar os sintomas resultantes dessa má-formação,














Tabela 4 - Comparação da geometria externa do crânio de três modelos MEF da cabeça humana, provenientes
da literatura, com a PSiTCE.
Contudo, deve-se mencionar o fato de que a maioria dos modelos da literatura possui a
representação do osso cortical e diploe do crânio, sendo este um fator em falta na PSiTCE
que deverá ser introduzido futuramente. Além disso, o osso da mandíbula é um componente
do crânio que está presente nos modelos da literatura e que ainda não foi modelado para
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inclusão na PSiTCE. Todavia, para a situação simulada, a sua ausência não provoca
alteração de resultados.
Por fim, o estudo da má-formação Chiari Tipo I representou a aplicação e adaptação da
PSiTCE a esse estudo reforçando a característica de adaptabilidade inerente à plataforma,




Após a observação dos componentes da PSiTCE e dos resultados das simulações
obtidos com esta pode-se concluir que foi cumprido o objetivo de desenvolver um modelo
virtual que se traduziu em uma plataforma de simulação computacional para o estudo do
traumatismo crânio-encefálico (PSiTCE) que fosse editável e adaptável a várias condições
de teste. Conclui-se também que os objetivos secundários foram, igualmente, cumpridos:
 Aperfeiçoamento do conceito da PSiTCE mediante a atualização de parâmetros
presentes na literatura;
 Continuar com a modelagem das geometrias dos tecidos presentes na cabeça
humana, de modo a torná-la mais próxima ao que é a anatomia real;
 Manter a capacidade de adaptabilidade do modelo ao paciente ou caso a estudar;
 Obter valores de tensão e energia o mais próximos possível do que se verifica na
realidade presente na literatura validada.
O fato de a PSiTCE possuir uma geometria mais detalhada anatomicamente e de ter
sido aplicada no caso de estudo da má-formação de Chiari Tipo I com resultados validados,
mostra a sua confiabilidade anatômica e reforça o cumprimento dos objetivos propostos.
6.1 Trabalhos futuros
A realizar cono trabalhos futuros estão:
i. a incorporação da geometria da maxila e do osso diploe, uma vez que aperfeiçoará os
resultados nas simulações;
ii. a modelagem das restantes geometrias e características anatômicas em falta;
iii. a adaptação da plataforma ou construção de uma nova que contemple outras raças e
etnías, com biotipos diferentes;
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iv. a realização testes físicos com um crânio impresso em 3D utilizando um hidrogel como
material do encéfalo e outro para o LCR, nas mesmas condições das simulações
efetuadas para comparação de resultados;
v. a pesquisa e aperfeiçoamento dos valores dos materiais da plataforma.
vi. realizar uma simulação mais avançada, em relação à que foi apresentada nesta tese, para
observar o comportamento biomecânico dos tecidos internos presentes na PSiTCE e se
poderem identificar características que possam indicar possíveis danos por TCE,
levando à consequente evolução da plataforma.
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3- D simulation of posterior fossa
reduction in Chiari I
Simulação em 3D da redução da fossa posterior no Chiari do tipo I
Yvens Barbosa Fernandes1,3, Pedro Fábio Mendonça Perestrelo2, Pedro Yoshito
Noritomi2, Roger Neves Mathias3, Jorge Vicente Lopes da Silva2, Andrei Fernandes
Joaquim1,3
ABSTRACT
We proposed a 3D model to evaluate the role of platybasia and clivus length in the development of Chiari I (CI). Using a
computer aided design software, two DICOM files of a normal CT scan and MR were used to simulate different clivus lengths
(CL) and also different basal angles (BA). The final posterior fossa volume (PFV) was obtained for each variation and the
percentage of the volumetric change was acquired with the same method. The initial normal values of CL and BA were 35.65
mm and 112.66º respectively, with a total PFV of 209 ml. Ranging the CL from 34.65 to 29.65 – 24.65 – 19.65, there was a
PFV decrease of 0.47% – 1.12% – 1.69%, respectively. Ranging the BA from 122.66º to 127.66º – 142.66º, the PFV
decreased 0.69% – 3.23%, respectively. Our model highlights the importance of the basal angle and clivus length to the
development of CI.
Keywords: Chiari I; clivus length; platybasia; tonsillar herniation; 3D computational model.
RESUMO
No presente estudo, propusemos a criação de um modelo computacional em 3D com elaboração de software onde dois
arquivos em formato DICOM com uma TC e RNM de crânio foram usados para simular diferentes mensurações na extensão
do clivus (EC) e no ângulo basal (AB). O volume final da fossa posterior (VFP) foi obtido em cada variação, bem como a
percentagem de volume alterada. O tamanho inicial da EC era de 35,65 mm e o do AB era de 112.66º, com um VFP de 209
ml. Variando a EC de 34,65 para 29,65 – 24.65 e 19.65, houve uma diminuição do VFP de 0.47%, 1.12% e 1.69%,
respectivamente. Variando o AB de 122,66º para 127,66º e 142,66º, o VFP diminui para 0.69% e 3.23%, respectivamente.
Nosso modelo enfatiza a importância da patogênese do aumento do AB e do encurtamento do clivus no desenvolvimento do
Chiari I.
Palaras-chave: Chiari I; extensão do clivus, platibasia; herniação tonsilar; modelo computacional em 3D.
Chiari I (CI) is one of the most common congenital
craniocervical disorders and its diagnosed when there is
tonsillar herniation into the foramen magnum of up to 3–5
mm1,2. The impaction of the tonsils at the level of the foramen
magnum can lead to interruption of the cerebro-spinal fluid
flow and clinical symptoms, with upper cer-vical spine
compression2,3,4. The incidence of CI in a gen-eral population
is estimate in about 0.1–0.5%, even though most of them are
asymptomatic5,6.
One of the potential reasons for CI is decreased poste-rior
fossa, secondary to shortness of the clivus and platy-basia,
commonly found in patients with this anomaly3,4,7. However,
the role of loss of posterior fossa volume (PFV)
secondary to clivus shortness and platybasia were not
clearly measured yet. By this reason, in the current
man-uscript, we described and proposed a 3D computational
model to simulate changes in the PFV using different cli-vus
and basal angles lengths.
METHODS
A CT scan of a normal (without tonsillar herniation) control
male adult subject was used as a model. The im-ages were
saved in a Digital Imaging and Communications in Medicine
(DICOM) format and were treated using the
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software InVesalius®, to remove imperfections
and unnec-essary tissues for volume evaluation.
After that, the files were exported to the software
Rhinoceros®, a computer aided design (CAD)
program used to formulate the com-putational
model. We could reproduce, in a virtual
envi-ronment, the changes necessary for
estimating the PFV. Two basic measurements
were used as variables:
1) Basal angle – formed by a line extending
from the na-sion to the posterior tubercullum
sellae and then another line from the posterior
tubercullum sellae to the basion and
2) Clivus length – calculated from the distance in
millime-ters (mm) from the posterior tubercullum
sellae to the basion.
Finally, successive measurements of the PFV
were esti-mated based on changing these two
variables.
RESULTS
The initial basal angle measured was 112.66º
and the clivus length was 34.65 mm, with an initial
PFV of 209 ml. In Table, we reported the PFV
calculated in three differ-ent situations:
0 decreasing the clivus length (5 mm
progressively),
0 increasing the basal angle (5o
progressively) and,
0 a combination of decreasing clivus lengths
and con-comitant increasing the basal
angles.
Figures 1, 2, 3 and 4 illustrate our computational
model for calculating posterior fossa volume.
DISCUSSION
The real cause of CI remains elusive despite more than
100 years since its initial description by Hans Chiari8,9.
Recently, we proposed a new hypothesis to explain the
origin of CI based on the evolution of the skull base of the
Homo clade in the Pleistocene Epoch (beginning about 2,6
million years ago)7. It is well known by anthropological
data that the basal angle has been constantly decreasing
during hominins evolution to give extra volume to the
remarkable brain size increase (at least threefold in the last
4 million years)7. In the most primi-tive hominins, such as
in the Homo erectus, the basal angle was estimated to be
much higher than, for instance, in Homo sapiens,
suggesting its importance to the modern shape of the human
skull base7,10,11.
In patients with CI a higher incidence of platybasia and
shortness of clivus has been described by some
authors2,12,13. Karagöz et al.13 performed a
craniometrical study in 22 pa-tients with CI, comparing
them with 21 normal subjects as a control group. They
reported that, in CI group, the depth of the posterior fossa
and the length of the clivus were shorter than in normal
subjects (p < 0.001 and p = 0.007, respectively). The ratios
of the depth of the posterior fossa to the height of the
su-pratentorial region were also significantly smaller in the
Chiari group compared with controls (p < 0.001) and
patients with CI had a tendency for platybasia. They
concluded that their find-ings strongly supported the
existence of underdevelopment of the posterior fossa and
the occipital bone in patients with CI.
Table. Posterior fossa volume according to changing in the clivus length and the basal angle. A total of 19 combinations were obtained.
Parameters Volume (cm3) Volume (%)
Original Craniometrical values 122.66o e 34.65 mm 209.650 100
34.65 mm to 19.65 mm 206.118 98.315
Clivus Shortness 34.65 mm to 24.65 mm 207.308 98.883
34.65 mm to 29.65 mm 208.658 99.527
122.66o to 127.66o 208.204 99.310
Increasing basal angle
122.66o to 132.66o 207.074 98.771
122.66o to 137.66o 205.168 97.862
122.66o to 142.66o 202.884 96.773
34.65 mm to 19.65 mm 122.66o to 127.66o 205.056 97.809
34.65 mm to 19.65 mm 122.66o to 132.66o 203.206 96.926
118
34.65 mm to 19.65 mm 122.66o to 137.66o 202.210 96.451
34.65 mm to 19.65 mm 122.66o to 142.66o 201.164 95.952
34.65 mm to 24.65 mm 122.66o to 127.66o 205,164 97.860
Shortness of clivus and 34.65 mm to 24.65 mm 122.66o to 132.66o 204.298 97.447
Increasing the basal angle 34.65 mm to 24.65 mm 122.66o to 137.66o 203.190 96.919
34.65 mm to 24.65 mm 122.66o to 142.66o 202.232 96.462
34.65 mm to 29.65 mm 122.66o to 127.66o 206.364 98.433
34.65 mm to 29.65 mm 122.66o to 132.66o 204.608 97.595
34.65 mm to 29.65 mm 122.66o to 137.66o 202.958 96.808
34.65 mm to 29.65 mm 122.66o to 142.66o 201.580 96.51
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Figure 1. The virtual model created based on the
normal subject model and his DICOM images of
the CT scan .
Figure 3. Computational model with the posterior
fossa volume (red) and the supratentorial content
(green).
Figure 2. The virtual model created for measurement of
the posterior fossa volume based on the normal subject
model and his DICOM images of a CT scan.
Figure 4. Computational rendering of the posterior fossa.
Similar results were reported by Heiss et al.,
who compared the craniometrical findings of 48
CI patients with 18 healthy volunteers as a
control group12. Patients with C I had a small-er
clivus length (38.6 ± 3.4 mm versus 43.2 ± 3.5
mm in the control group; p < 0.001) and also a
smaller basiocciput (19.7 ± 3.3 versus 26.3 ± 4.4
mm in the control group; p < 0.0001).
Considering this evidences, we proposed a 3D
computational model to measure the loss of
volume secondary to a progres-sive increase in
the basal angle and also shortening the clivus to
estimate the changes in the final PFV.
Our obtained data suggested that the PFV is
affected by changing both variables leading to
tonsillar herniation and clinical symptoms.
Curiously, in our computational model, we
demonstrated that the herniated estimated tonsillar
vol-ume was quite similar to the amount of
decreased PFV.
Limitations
Our study is limited by a single model of a
normal sub-ject and also for not considering all
complex geometry of the posterior fossa, since just
two parameters were changed. However, our
preliminary computational model was successfully
designed for initial volumetric evaluation of the
poste-rior fossa, potentially opening perspectives
for further re-finements and future studies, such as a
genetic link between ancient skulls and the
incidence of tonsillar herniation sec-ondary to
clivus shortness and platybasia.
120
In conclusion we proposed a 3D
computational model that was able to predict the
final PFV after changing the basal angle and
clivus length. Our model seems to highlight the
importance of the basal angle and clivus length to
the development of the CI. Tonsillar herniation
may be explained by slight changes on both
variables. Further studies addressing the role of
clivus and basal angle might be warranted to bet-ter
understand the influence of anthropological
evolution and anatomical changes involved in the
etiology of CI. Finally, we believe that Chiari is not
a malformation and this term should be avoided. CI
might be seen as an imprint of the long evolutionary
journey of the genus Homo on earth.
YB Fernandes et al. 3D simulation in Chiari I 407
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APÊNDICE B – Artigo da fratura naso-etmoidal
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Simulação pelo método dos elementos finitos da fratura
naso-etmoidal
Bolsista Pedro Fábio Mendonça Perestrelo (CTI) pedro.perestrelo@cti.gov.br
Resumo
O estudo dos traumas causados ao crânio humano é uma área em que se apresentam, com
maioria, resultados clínicos. Assim, com a intenção de mudar este paradigma, pretende-se
com este trabalho propor a utilização de um modelo computacional do crânio humano para
efetuar este estudo. Tendo este modelo sido desenvolvido com base no protocolo BioCAD,
preservando a anatomia, simulou-se uma situação de fratura naso-etmoidal com aplicação
de pressão na região central do terço médio da face. Os resultados obtidos mostraram
estarem em linha com a literatura deste tipo de fraturas. Não obstante, este modelo é
adaptável a outras situações e pacientes, sendo uma ferramenta inovadora para o estudo,
prevenção e tratamento de traumas.
Palavras-chave: MEF, Elementos finitos, DAC, Naso-etmoidal, Fratura.
1. Introdução
As fraturas naso-etmoidais possuem a característica de abrangerem estruturas anatômicas
complexas, constituindo um problema desafiador do ponto de vista cirúrgico por poderem
originar sequelas de difícil tratamento. Falhas no diagnóstico ou no tratamento podem
incorrer em defeitos estéticos e perdas funcionais, havendo a possibilidade de serem
irreparáveis. As principais fraturas naso-etmoidais são os impactos de média e alta
intensidade aplicados sobre a região central do terço médio da face, como os que ocorrem
em acidentes com veículos motorizados ou quedas. Esta região contém uma complexa
estrutura esquelética com ossos do nariz, órbitas, maxila e crânio (CRUZ, 2011).
Com o intuito de verificar a ocorrência das tensões necessárias à manifestação de fraturas
naso-etmoidais, simulou-se uma situação de carga na região central do terço médio da face.
Para isto, utilizou-se um modelo do crânio humano, desenvolvido na Divisão de Tecnologias
Tridimensionais (DT3D) do Centro de Tecnologia da Informação – Renato Archer (CTI).
Este modelo foi desenvolvido utilizando o protocolo BioCAD com base numa modelagem
específica ao paciente (MEP) (CASTELLANO-SMITH ET AL., 2001). Este protocolo
compreende uma série de tarefas efetuadas de forma sequencial, iniciando-se com a leitura
de uma tomografia computorizada (TC) num programa de processamento de imagens
médicas. Após tratamento, é gerada uma malha estereolitográfica (STL) que é exportada
para um programa de desenho assistido por computador (CAD, na sua sigla em inglês) e,
posteriormente, a geometria resultante é exportada para um programa de simulação pelo
método dos elementos finitos (FEM).
Com a utilização deste modelo computacional, pretende-se mostrar ser possível prever e
estudar a ocorrência de fraturas naso-etmoidais num ambiente digital. Assim, caminha-se
em direção à obtenção de uma plataforma virtual aberta do crânio humano.
2. Materiais e métodos
De modo a entender as fraturas naso-etmoidais foi feita uma pesquisa que permitiu conhecer
a classificação das mesmas. A classificação deste tipo de fraturas é feita em três grupos,
tendo em linha de conta o grau de contaminação e o tipo de dano no ligamento cantal medial.
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O tipo I é a fratura mais simples, não havendo contaminação e apenas com o envolvimento
medial da órbita. O tipo II apresenta fraturas completas com fragmentação dos ossos que
envolvem a inserção do ligamento cantal medial. Por fim, o tipo III consiste em fraturas,
geralmente, bilaterais e completas com fragmentação dos ossos além da inserção do
ligamento cantal (CRUZ, 2011). Na Figura 1 é possível observar uma ilustração dos vários
tipos de fraturas.
Figura 1 – Imagem com a classificação dos tipos de fraturas naso-etmoidais, A – Tipo I, B – Tipo II e C – Tipo
III (CRUZ, 2011).
Para que seja possível fazer um estudo destas fraturas, propõe-se a utilização de um modelo
computacional do crânio humano. Como já referido na introdução, este modelo foi
desenvolvido na DT3D/CTI com base num protocolo chamado de BioCAD, desenvolvido
também na mesma instituição (KEMMOKU, 2010). Este protocolo pauta por incutir uma
modelagem MEP e por definir etapas de evolução do modelo, marcadas pela sua passagem
por diversos programas. Estas etapas iniciam-se com a leitura de uma TC no programa
InVesalius® para limpeza e tratamento da imagem médica, de modo a ser gerada a malha
STL para importação para o programa DAC. No programa DAC, no nosso caso o
Rhinoceros®, utiliza-se esta malha STL como guia para a construção do modelo DAC do
crânio, com a particularidade de se poder reduzir a complexidade da geometria ao
estritamente necessário à correta simulação do modelo. Uma vez o modelo finalizado, a
geometria deste é exportada para o programa de simulação por FEM, neste trabalho o
Hypermesh®, sendo gerada e otimizada uma malha de elementos finitos. Quando finalizada
a malha, são colocadas as condições e restrições necessárias para que se proceda à simulação
da situação pretendida.
3. Discussão
O protocolo BioCAD proporciona-nos a vantagem de simplificar a geometria mantendo a
coerência anatômica. Esta particularidade difere o nosso modelo computacional de outros
presentes na literatura.
126
Figura 2 – Modelo a) tem poucos detalhes anatómicos, modelo b) tem demasiados detalhes anatómicos,
modelo c) tem uma anatomia mais próxima de uma cabeça de dummie d) de testes de segurança (YAN, 2001;
WATANABE, 2008; GHAJARI, 2009; CONNOLLY, 2007).
Modelos com poucos detalhes anatômicos, presente na Figura 2 a), levam a que os
resultados obtidos em simulações sejam incompletos ou que haja dificuldade em simular
devido à malha ser muito pouco refinada. Na situação oposta, os modelos com demasiados
detalhes anatômicos resultam numa elevada necessidade de recursos de processamento, da
máquina utilizada, assim como numa dificuldade em apresentar resultados coerentes. Outro
problema apresentado por este tipo de modelos, é a incapacidade de se fazer um ajuste local
de detalhes, como por exemplo, no modelo da Figura 2 b). Outros modelos possuem a
anatomia diferente da humana, aproximando-se de um dummie para testes de segurança.
Neste caso, a distribuição de energia na geometria difere da de um crânio humano, podendo
resultar em resultados incorretos. Um exemplo deste tipo de modelo pode ser visto na Figura
2 c), assim como do dummie na Figura 2 d).
Ao longo do desenvolvimento do nosso modelo computacional, foram surgindo problemas
relacionados à anatomia do crânio e à sua modelagem. Por exemplo, a representação do osso
etmoide e do vômer na TC ficou incompleta, devido à baixa espessura destes. Isto levou a
que houvesse uma falha de geometria na malha STL, como é possível observar na imagem
seguinte.
Figura 3 – Defeitos da geometria no osso etmoide e vômer.
Para além dos obstáculos enfrentados, há uma constante avaliação da estratégia adotada para
o desenvolvimento do trabalho, devido à modelagem de geometrias anatomicamente
complexas.
4. Simulação e resultados
Tendo este modelo computacional já sido utilizado para outras aplicações, pretendeu-se
aplicar as condições necessárias à simulação de fraturas naso-etmoidais. Para isso,
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importou-se a geometria do modelo, no formato IGES (.igs), para o programa Hypermesh®
e gerou-se uma malha FEM. Esta geração de malha foi feita, numa primeira fase, com uma
malha 2D constituída por elementos triangulares com tamanho entre 0.115 e 3.40 mm,
devido à definição necessária em alguns pontos da geometria. Numa segunda fase e já
depois do controlo da malha 2D, com as ferramentas do programa, foi gerada uma malha 3D
tetraédrica. Para ambas as malhas empregaram-se elementos lineares, sendo possível
observar a malha final na imagem seguinte.
Figura 4 – Malha FEM obtida no programa Hypermesh®.
Para a simulação, criou-se um material com propriedades do osso cortical, provenientes da
literatura. Então, o módulo de Young empregue foi de 13700 MPa, o coeficiente de Poisson
foi de 0.35 e a densidade foi de 2e-6 kg/mm3 (ACKA, 2006; KLEIVEN, 2002).
Como a situação a simular foi uma fratura naso-etmoidal e sendo, esta, uma simulação
estática linear, foi aplicada uma pressão de 1 MPa numa pequena área da região central do
terço médio da face, como é possível verificar na imagem seguinte. Esta pressão foi aplicada
com uma direção normal à superfície.
Figura 5 – Aplicação da pressão na região central do terço médio da face.
Para haver coerência na simulação foi imposto um engastamento no foramen magnum e uma
condição de simetria do crânio nas superfícies sagitais. Isto é, devido à utilização de metade
do crânio para poupar processamento computacional e tempo, nas superfícies sagitais do
centro do crânio, colocaram-se restrições de translação no eixo dos X e de rotação nos eixos
dos Y e Z. Com estas restrições, aplica-se uma condição de simetria para os cálculos dos
resultados. Na figura seguinte, a azul pode ser observado o engastamento e a verde a
condição de simetria.
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Figura 6 – Imagem com a representação do engastamento e da condição de simetria.
É de salvaguardar que o valor de pressão utilizado não representa um valor real ou de
referência para este tipo de fraturas. Serve apenas para gerar um mapa de tensões na
geometria, de modo a que se possa verificar se a distribuição das tensões está coerente com o
padrão deste tipo de fratura.
Após todas as configurações realizadas, efetuou-se a simulação. Obtiveram-se os seguintes
resultados, representados em mapas da tensão máxima absoluta principal:
Figura 7 – Mapa de tensões da região lateral do crânio, obtida pela simulação através do FEM.
Figura 8 – Mapa de tensões da região interna do crânio, obtida pela simulação através do FEM.
Como se pode obervar nos mapas de tensão das imagens, esta tem um padrão de dispersão
do ponto de aplicação da pressão para os ossos do nariz, órbita e crânio (osso etmoide).
Dependendo da intensidade da pressão e/ou do impacto, as possíveis fraturas a ocorrer
poderão estender-se para outros ossos, variando o tipo da fratura a ocorrer. Portanto, os
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resultados obtidos estão de acordo com a literatura e com a realidade presente neste tipo de
lesões (CRUZ, 2011).
5. Conclusão
O modelo teve o comportamento esperado numa situação de fratura naso-etmoidal. Com a
validação do modelo nesta simulação, reforça-se o argumento de que modelos com poucos
detalhes anatómicos, excesso de detalhes, com uma malha grosseira ou muito refinada
resultam em resultados menos precisos.
A aplicação do protocolo BioCAD na construção do modelo revela ser um fator importante
na modelagem e na simulação, como por exemplo, na possibilidade de combinar a
simplificação da geometria com uma malha mais refinada em áreas específicas. Porém,
deve-se ressaltar que estas simulações não têm qualquer propósito clínico mas o propósito
de provar que o modelo está a evoluir no sentido de uma plataforma virtual do crânio
humano.
Uma vez concluída, esta plataforma virtual será um importante contributo para o estudo,
prevenção e tratamento de traumas à cabeça humana, pelas suas qualidades mas também por
vir a ser disponibilizada ao público em geral.
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Modeling of a virtual open platform for human cranium
simulation
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Abstract. To prevent, detect and treat trauma brain injuries (TBI) one must
understand them and know how they occur. With the integration of
biomechanical and clinical theories, as well as research cases, a new era of
cooperation must be initiated. For that reason, our proposal of developing a
virtual platform based on the BioCAD protocol through computed
tomography (CT) software, computer aided design (CAD) software and finite
element method (FEM) analysis software, represents a joined effort in that
direction. Results obtained with the resultant model were in line with
maxillary expansion results from the literature, thus validating it. This model
must be adaptable to the user and/or patient, leading to an innovative tool for
research, prevention and treatment of TBI.
Keywords: BioCAD, Brain, Finite element method, Simulation, Trauma
1 Introduction
The human head is one of the most critical area of the human body, so with
severe trauma to the head comes a possible death situation or long-term
disability [1]. From an anatomical point of view, the scalp, skull,
sub-arachnoidal space and dura matter are natural protections for the brain
but they cannot withstand the dynamical loading conditions of today's
accidents
[2]. The current methods to analyze the kind of injury sustained by the head
in a trauma situation are mostly based on translational acceleration [3]. Since
there are other parameters that cause injuries, such as rotational acceleration,
the need to improve current test procedures is required [4]. As a result, our
proposal to improve the approach to the classification of TBI is based on an
interdisciplinary work group comprising engineers and a neurosurgeon with
the objective of developing a virtual open platform to study these events.
With this work group concept, problems that once were studied separately
can be
adfa, p. 1, 2011.
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analyzed together allowing for faster and solid advances on TBI problems, such
as, subdural haematoma (SDH), diffuse axonal injury (DAI) and strain rate on
the cerebral tissue [5, 6]. Consequently, an extensive study to the anatomy of
the human head was conducted, so that it could be correctly represented even if
some simplifications had to be made. The development of this virtual platform,
or computational model, leans on the premise that it must simulate TBI
situations and for that, it is constructed using the BioCAD protocol with a
specific patient modeling (SPM) method [7]. This protocol comprises a series
of sequentially coordinated tasks in different softwares. It starts with the
loading of a computerized tomography (CT) scan in a medical image
processing software, then the resulting file is imported to a computer aided
design (CAD) software and in the end a finite element method (FEM) analysis
software is used. This proposed computational model is in the development
stage an assessment was made to the stress distribution through the geometry,
so that it could be verified if the behavior was consistent with other validated
studies in the literature.
In the end, this virtual platform has to be adaptive to the user and/or patient, in
order to simulate TBI close to reality. This will lead to an important tool for the
study, treatment and prevention of TBI, which will be publicly available.
2 Materials and methods
Since the main objective of this study is to develop a TBI platform, the head
anatomy was studied. It was important that the geometry to obtain would not be
too simplified nor too detailed, in order to reproduce coherent results in the
simulations. Therefore, it was made a choice to use a compromised solution.
An analysis to the basic structures of the human head was conducted with an
outward to inward direction. First, appears the scalp with a thickness varying
from 5 to 7 mm, followed by the skull and the meninges. The membranes that
compose the meninges are the dura mater, arachnoid and the pia mater, having
cerebrospinal fluid (CSF) in the subdural and subarachnoid space. This fluid
creates a disconnection between them and has an important role in absorbing
shock to the head, according to the scientific community [8].
Next, in our analysis, came the brain structure divided, by the invaginations, in
three parts, which are the cerebrum, cerebellum and the brain stem (Fig. 1) [8].
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Fig. 1. Image portraying cutting planes of the human head [8].
Once understood the basic head anatomy, the next step was to study the types
of injuries that could occur. In light of this, the head injuries are classified as
open and closed. Open injuries relate to skull fracture but can also be linked to
damage to the soft intracranial tissue, while in the presence of a skull fracture.
Closed injuries do not have a skull fracture but have trauma inflicted to the
intracranial contents. The most challenging injury to understand and replicate is
the closed injury [8].
Nonetheless there were more structures and specific injuries to describe, an
extensive anatomical analysis, as well as physiopathological, will be postponed
since our model only contemplates, in this phase, bony structures.
Generally, the study of TBI has taken two separate approaches to the problem,
the bioengineers view and the medical view. The bioengineers view leans
specially on the input variables that cause the injuries, usually being those the
linear acceleration, strain and strain rate in the brain tissue [6]. In the other hand,
the medical view consists in the study of the consequences of the trauma, such
as, diffuse axonal injury (DAI) and/or brain edema (BE) [9]. Despite of this,
advances in the TBI research area have been achieved regarding, for example,
head impact situations with or without helmets, skull fracture and the behavior
of the human brain under impact conditions, as well as other studies [3], [4],
[10], [11].
What is proposed with our study is a third approach by joining the previous two
approaches, consequently, reinforcing the potential for research. This
integration led to an interdisciplinary team formed by engineers and a
neurosurgeon. In addition to this integration, there has been an objective of
creating a computational model based on a SPM method with the ability to be
adjusted to different purposes or situations. This means that this model will
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result into a virtual platform with the most important anatomical characteristics
of the human head. For this to be possible, the model development followed a
protocol called BioCAD. The BioCAD protocol was developed in the Division
of Three-Dimensional Technologies (DT3D) in the Center for Information
Technology – Renato Archer (CTI), Campinas, São Paulo, Brazil [12]. It
comprehends a sequence of tasks executed in various softwares, starting with
the loading of CT scans into the InVesalius® software, also developed in CTI
[13]. This operation had the purpose of processing these CT images,
suppressing imperfections and soft tissues, generating a stereo lithography
(STL) mesh of the bony structures (Fig. 2. a). The CT scan equipment used to
acquire the images was a GE LightSpeed16 with a threshold parameter of
-1024 to 3071, gap between slices of 1.25 mm, an image size of 512 x 512
pixels, a kVp of 120, a detection tilt of 0° and 16 channels.
a b
Fig. 2. In the lef, a CT scan loaded into the InVesalius® software and, in the right, a STL mesh
generated in the same software and loaded into Rhinoceros® CAD software.
Next, the STL mesh file was imported into the CAD software Rhinoceros®
because of the ability of this tool to combine surface modeling with complex
geometries, as are the ones present in the human head (Fig. 2. b).
With this STL mesh as a modeling guide, a geometry can be created having an
anatomical accuracy in line with what is necessary for this specific case. In
other words, this particular condition allows for the preservation of the skull
anatomy and, at the same time, adjusts the detail depending of the area that
needs to be represented and the importance to achieve a correct simulation. As
mentioned above, all of these conditions depend on an accurate anatomical
study of the human head.
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Once the geometric model was created, it was imported to the FEM simulation
software Hypermesh®. Amesh was created and optimized, in order to simulate
the intended situation (Fig. 3) [14].
Fig. 3. Image of the geometry loaded into Hypermesh®.
3 Discussion
One of BioCAD advantages is the fact that it is able to maintain the anatomical
coherence of the models. This capability differs from other models found in the
literature.
a b c d
Fig. 4.Model a) has little geometrical detail, model b) has an excess of detail and a model c) has
an anatomy resembling the head of a crash-test dummy d) [17, 18, 19, 20].
Models with a lack of detail, as seen in Figure 4 a), for example, lead to
incomplete results or difficulty to simulate due to a very rough mesh detail. On
the other hand, the models with excess of detail can impose difficulties with a
high need of processing power and a difficulty in presenting a correct solution.
This excess of detailing, in the whole model, also makes impossible
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to have local detail adjustment. Example of such a model can be seen in Figure
4 b). Differing from this first two examples, are models which resemble
themselves to crash-test dummies heads. These models, due to their shape,
have a different energy distribution on its geometry than a human head, leading
to incorrect results. It can be observed in Figure 4 c) , an example of that kind of
model.
During the development of the model, problems with the anatomy of the human
head have been raised. For example, the bone inside the eye socket, that
comprehends parts of the ethmoid, sphenoid, lacrimal and maxillary bones, was
not totally represented by the CT scan due to its low thickness (Fig. 5. a).
Another problem, also because of low thickness and the anatomical geometries,
was the generation of the 3D mesh that had, as an example, collapsed elements
(Fig. 5. b).
a b
Fig. 5. In the left, a poor geometry representation and, in the right, collapsed 3D elements.
A refinement, using the tools available in Hypermesh® software, was
performed to the 2D surface mesh in order to eliminate imperfections in the
elements and generate a 3D mesh close to simulation stage. Nonetheless, it was
still necessary to perform a refinement to the 3D mesh.
Aside from these development obstacles, there is a constant evaluation of the
work strategy due to the challenge of modeling complex anatomical
geometries.
4 Simulation and Results
The current state of development of the computational model represents the
skull structure with the cortical interior and exterior bone (Fig. 3).
The geometry exported for the simulation had half of the skull because it saves
computer processing power and time, maintaining the ability of
137
achieving similar results which do not threaten the validity of the model. This
geometry was exported in the IGES (.igs) format from Rhinoceros® to
Hypermesh®. Inside Hypermesh®, it was generated a 2D triangular surface
mesh with an element size of 3.5 mm. From this 2D mesh was generated a 3D
tetrahedral mesh with linear elements that was used in the simulation (Fig. 6).
Fig. 6. Final 3D mesh.
A material for the cortical bone was created as linear isotropic with a Young’s
Modulus of 13700 MPa, a Poisson Coefficient of 0.35 and a Density of 2e-6
kg/mm3. All of these are average values found in publications, regarding the
cortical bone [15, 16]. For these initial simulations the bone was considered
solid, meaning that the space between the exterior and interior cortical bone is
filled with pyramidal elements.
Since it was intended to verify if the model behavior was correct, the situation
to simulate was a maxillary expansion. To emulate the stress distribution
characteristic to this process, a pressure of 1 MPa was applied to a small area in
the maxilla near the midsagital suture, as can be seen in Figure 7. This pressure
was applied normal to the surface. In Figure 8, with blue color triangles, it can
be seen the fixed support located in the foramen magnum.
Fig. 7. Representation of the pressure application.
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Fig. 8. Image showing the constraint present in the foramen magnum.
This pressure value did not represent any real value obtained in this kind of
procedures because, as mentioned earlier, the only aim is to observe the stress
distribution in the geometry. Given that in such procedures there is a maxillary
separation in the midsagital suture and that it was being used half of the skull,
the sagital surfaces near the midsagital suture were free of constraints and the
remaining sagital surfaces were given restrictions, in order to simulate
symmetry. To accomplish this, these surfaces did not have translational
movement in the x axis and rotational movement in the y and z axis, as can be
observed in Figure 8 in green color triangles.
Once all the considerations where in place the simulation was configured as
linear static and the situation was replicated. The results were shown in a color
map format regarding the absolute maximum principal stress, so that one could
be able to compare its behavior with studies presented in the literature (Fig. 9,
10).
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Fig. 9. Outer stress distribution map.
Fig. 10.Inner stress distribution map.
The stress distribution is in line with what is referred in the literature, that is to
say that there is an occurrence of stress in the skull base, in the sphenoid bone
and in the zygomatic arch [21]. Furthermore, a propagation of stress takes place
near the eye socket and in the palatal bone [22]. These patterns of stress
dispersion are all in accordance with what is already confirmed.
5 Conclusion
Our model behaved as expected in the simulation of a maxillary expansion. The
fact that it was possible to validate our model in this simulation strengthens the
premise that models with poor anatomical representation, with
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excess of detail, rough or too refined meshing produce less accurate results.
Nonetheless, that more simulations are to be made and that the model needs
further development, the possibility of achieving breakthrough results has been
reinforced. The application of the BioCAD protocol plays a very important role
in the modeling as well as in the simulation, for example, due to its ability to
create the conditions to reproduce anatomical geometries and to refine the mesh
in specific areas of interest to the project. Although, it is important to refer that
these tests do not have a clinical purpose but the objective of confirming that
the model has achieved a state that is closer to the intended virtual platform.
As future works, steps must be taken to model the brain, simulate the model
with a brain geometry inside and validate the results. When finished, this
virtual platform will be an important advance in the study, prevention and
treatment of TBI because of its qualities but also because it is intended to be
made available publically.
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Abstract
Trauma brain injuries (TBI) are very complex injuries, so one must understand them to study, threat and prevent. To achieve these premises,
simpler studies must be made. For these reasons, our proposal of developing a virtual platform of the human cranium (VPHC) is tested in a
situation of a blowout fracture. This platform has the BioCAD protocol as its base of development, passing through computed tomography (CT)
treatment software, a computer aided design (CAD) software and a finite element method (FEM) analysis software to achieve its current state.
The results obtained in the simulation are in accordance to what is described in the literature for this kind of injuries, validating it. The VPHC is
intended to be an open platform, adaptable to the user and/or patient, for innovative study, prevention and treatment of trauma. © 2015 The
Authors. Published by Elsevier B.V.
Peer-review under responsibility of the scientific committee of The Second CIRP Conference on Biomanufacturing.
Keywords: BioCAD; Cranium; Blowout fracture; Finite element analysis
1. Introduction
Head trauma can be caused by various situations, being
them intended damage or accidents. According to a report from
the Centers for Disease Control and Prevention (CDC) –
United States of America (USA) regarding a Surveillance for
Traumatic Brain Injury – Related Deaths, 1997-2007, trauma
brain injury (TBI) generated was a result of several
circumstances, such as, falls, motor vehicle-related injuries,
strike or blow to the head from or against an object, assaults,
blast-induced injuries and other unknown causes [1]. This
represents a major public health concern in several countries
around the world, as a primary brain injury or as a secondary
systemic source of secondary brain injuries [2]. In light of
these facts, we initiated the development of a virtual platform
of the human cranium (VPHC) to study these kinds of traumas.
This platform has the objective of being open to the general
public and for that, followed a specific patient modeling (SPM),
supported by the BioCAD protocol.
The trauma simulation made for this study intended to
simulate the blowout fracture, in the form of an infra orbital
fracture. It was chosen a non-TBI because it is a simpler case
to address in this development stage of the VPHC. So, it was
used two studies from the literature as guides for the
interpretation of the simulation results, as well as for validation
purposes.
2. Materials and methods
In the literature, several models of the human head were
made and are used to simulate injuries to it but they contain
several flaws that can prove to incur in misleading results
[3,4,5]. These flaws configure bad representations of the
human head, resembling a crash test dummy (Fig.1.c,d), poor
quality meshes (Fig. 1.a) or meshes that are too refined (Fig.
1.b). As a consequence, there could be an inaccurate energy
distribution on the model when in a simulation, lack of detail
leading to incorrect results and a difficulty in processing a
model with excess of data. Fig. 1 presents examples of this kind
of models.
2212-8271 © 2015 The Authors. Published by Elsevier B.V.
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a b c d procedure also permits an adjustment of detail in certain parts,
defined by the user.
Fig. 1. Head models presented in the literature. [3,4,5,6].
Therefore, the development of a VPHC was a logical step in
order to understand TBI and physical trauma to the head. In
order to achieve this goal, it was necessary to conduct a study
of the various layers that compose the human head, so that
could be understood what would need to be represented in an
early phase of this research project.
Fig. 2. Coronal plane cut view of the human head [7].
Being the head one of the most significant areas of the
human body, it has an intrinsic complexity. In Fig. 2, it can be
observed several layers that compose the head, such as, skull,
dura mater, subdural space, arachnoid, subarachnoid space, pia
mater and the brain. For the initial development of the VPHC, it
was decided that it would be simplified to the skull. The
insertion of a volume to simulate the brain mass, other
components of the head, as for instance, the brain stem or
cerebellum separated by the meninges and cerebrospinal fluid,
were left for a posterior phase of the project [8].
The development of the VPHC followed a SPM logic, using
the BioCAD protocol [9,10]. This protocol was developed in
the Division of Three-Dimensional Technologies (DT3D), in
the Centre for Information Technology Renato Archer (CTI)
and comprises a sequence of tasks that was followed in the
construction of the VPHC. First, a computed tomography (CT)
scan was loaded into the InVesalius® software, which was
created in DT3D, in order to clean it from noise and
imperfections. After this task was done, it was generated a
stereo lithography (STL) mesh to export to the computer aided
design (CAD) software. Once inside the Rhinoceros® CAD
software, the STL mesh was used as a guideline to construct the
VPHC, since this software has the ability to combine surface
modeling with complex geometries. The detail intended for this
model was based on an anatomical study of the human head
and the level of accuracy necessary to achieve correct results.
This type of
Fig. 3. Image of the VPHC and the projectile’s geometry.
With the modeling complete and optimized, a geometry file
was exported to the finite element analysis (FEA) software,
Hypermesh®. Once there, a finite element method (FEM)
mesh was created, optimized and simulated with, posterior,
results discussion [8].
The types of injuries intended to be studied with the VPHC
were trauma injuries, designated as blowout fractures, in
infra-orbital trauma. These injuries affect, mainly, the floor
and/or orbital medial wall, with a physiopathology that can be
explained by three theories. The first one, the hydraulic theory,
consists in a force received through the eyeball that will
transmit a pressure to the medial wall, while the edges of the
eye socket stay intact. The second theory refers to the buckling
mechanism, which is the direct impact of a blunt force to the
edge of the eye socket, leading to the fracture of the less thick
element of the eye cavity. The elements that, generally, are
affected by this mechanism are the medial part of the infra
orbital canal, floor and the papyracea medial wall. The third
and final theory is the junction of the previous ones, with the
mechanisms happening at the same time and interacting
between them.
There are several studies in the literature using corpses and
computational tools which can be used as guidelines to our
tests. For example, one of these studies used well preserved
corpses to study hydraulic and buckling mechanisms in
blowout fractures. In order to achieve that, it was made
intra-ocular measurements of variables, forces distribution and
bone stress. The conclusion was that both mechanisms produce
blowout fractures with different characteristics [11].
Another study, this time using FEM software, applied a
force in CAD models in the edge area of the eye socket with an
upward direction and 0°, 15° and 30°. Viewing the stress
simulation results, the authors were able to calculate the area of
the zones that exceeded the fracture stress of the bone and,
consequently, acknowledge the bones that fractured. The result
observed was that the force with the 30° angle originated a
blowout fracture with a larger area [12].
3. Discussion
Through the development of the VPHC there has been a
need to overcome obstacles, regarding to the anatomy of the
human head. For instance, certain areas of the cranium were
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misrepresented in the CT scan resulting in anomalies in the
STL mesh, as can be seen in Fig. 4.
Fig. 4. Representation of the anomalies present in the CT scan.
Another difficulty was to understand, which anchorage
points needed to be modeled, so that all important muscles for
the head movement could be correctly simulated. Apart from
these complications that arose during the development of the
model, it adds the fact that modeling complex geometries with
the correct amount of detail poses itself as a major obstacle to
overcome. Adding to this was the fact that when generating the
2D mesh, there were distorted elements. This forced the
treatment and optimization of the mesh to facilitate the 3D
mesh generation. As a consequence, it required a constant
tuning of the work strategy.
As mentioned in materials and methods, there are theories
that suggest the application of forces with several degrees of
inclination, 0°, 15° and 30°. Since this study was conducted in
a cranium, meaning that the material in which the force was
applied was bone, it didn’t make sense applying an angle to the
force because the friction coefficient of rigid materials is too
low. Therefore, the force application is almost entirely
perpendicular to the bone, canceling the need for several
simulations with various inclinations.
4. Simulation and results
The current state of development of the VPHC represents a
cranium structure with the exterior and interior cortical bone.
For this simulation, it was added a projectile, with the intention
of simulating an impact situation for the blowout fracture.
The geometries were exported from Rhinoceros® to
Hypermesh® in the IGES (.igs) format. Once inside the FEA
software, a 2D triangular surface mesh was created with an
average element size of 3 mm. From this 2D mesh was
generated a 3D tetrahedral mesh with linear elements to be
used in the simulation. Fig. 5 represents the VPHC 3D mesh, as
well as the shell mesh of the projectile used for the impact
simulation.
Fig.5. In the brown color, the mesh of the VPHC and in the blue color, the
mesh of the projectile.
It was created two types of materials for this simulation. The
material for the cortical bone is linear isotropic with a Young’s
Modulos of 13700 MPa, a Poisson Coefficient of 0.35 and a
Density of 2e-6 kg/mm3. For the projectile, the material is a
steel with a Young’s Modulos of 210000 MPa, a Poisson
Coefficient of 0.30 and a Density of 7.85e-6 kg/mm3. These
values were found in publications, regarding cortical bone and
steel properties [13,14,15].
Having the intent of this study into consideration, the
projectile was configured to have an initial velocity of 20 mm/s
in a local x axis. This axis was set up to conduct the projectile
in the direction of the infra-orbital canal, as seen in the next
figure.
Fig. 6. Local x axis pointing to the infra-orbitary canal as guide for the
projectile initial velocity.
As the only objective of this test was to observe the stress
distribution in the geometry of the cranium, the value of the
initial velocity does not have any clinical significance.
A fixed support was placed in the foramen magnum, as a
preliminary reproduction of the neck. In Fig. 7 this
configuration is represented in the pink triangles.
Fig. 7. Representation of the fixed support.
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So that the two bodies had an impact, it was necessary to
configure an interaction between them. Therefore, it was chosen
the generic type of contact for this kind of situation in the
Hypermesh® software, the general purpose Type 7 interface.
With all considerations in place, the situation of a blowout
fracture was replicated. The results output were shown in the
form of a color map concerning to the absolute maximum
principal stress, making possible a comparison between them and
results from the literature (Fig. 8).
Fig. 8. Color map of the absolute maximum principal stress.
In the literature it was described that the incidence of stress
appeared in areas in which the bone is less thick, aside from the
edge of the eye socket. Observing the results, one can say that the
stress distribution is in line with the literature, having points of
high tension in edge of the eye socket, the floor of the eye cavity,
the infra orbital canal and the medial wall [11,12].
A regard must be made to the color scale because the darker
blue color represents a negative value and the zero is situated in a
little warmer type of blue.
5. Conclusions
The behavior demonstrated by our model in the simulation,
reveals that it behaved in line with a blowout fracture situation.
The validation of our model in this situation, reinforces the fact
that models with poor mesh detail, excess of mesh detail and
reduced anatomical representation generate less correct results.
However, the model needs further development and more
simulations need to be made, the results achieved are a next step
in its development.
The use of the BioCAD protocol in the VPHC is of great
importance for the achievement of good results. For instance, a
contribution for this was the combination of the modeling of
complex anatomical geometries with the refinement of areas of
interest. Nonetheless, these results do not have a clinical purpose,
instead they confirm that the VPHC is being developed based in
valid premises to achieve the state of virtual platform.
In the future, a model of the brain has to be incorporated in the
VPHC, simulate it and validate the results. Once finished, this
virtual platform will be an important advancement in the
study, prevention and treatment of traumas, being them
simple or TBI.
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Assessment of a punch to the orbit using a virtual
platform for traumatic brain injury (TBI)
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With trauma brain injury (TBI) growing every year and being a strong cause of
disability and diminished life quality, the objective of validating a computational
platform (PSiTCE) for the study, prevention and mitigation of that kind of trauma was
conducted in a finite element method (FEM) simulation. The case simulated was an
impact caused by a punch in the orbit which can result in consequences derived from
that kind of trauma. The results acquired were in line with the literature and led to
observations that crosslink several areas in which TBI is studied.





Trauma brain injury (TBI) has been present since ancient times and has been
observed and studied, as well. Common graves from great battles pre-dated to the
Stone Age were found and in them there were skulls that had what appeared to be
trepanation procedure’s holes 7. In ancient Mesopotamia it was known that lesions in
the nervous system would result in signs and symptoms, for example, convulsions,
sight loss, paralysis and hearing loss that could have their origin in blows to the head
or to the spinal cord 23. In Egypt, according to the oldest medical document the Edwin
Smith surgical papyrus, the physicians knew that damage inflicted to the skull and
brain would cause the development of disorders in several human functions that could
or could not be treated 15, 22. Most recently in history’s time line, in World War I, with the
advances in TBI treatment there was an increase in survivors and the rehabilitation of
those patients became a reality. In Germany and Austria were created the first centres
for such patients where they were submitted to extensive exams to evaluate the kind
of problems that they had. Also, they would learn to compensate for the deficiencies
sustained with other preserved functions, as well as, reorient their recovery so that
they could be employed. In the following decades there was a growth of the number of
rehabilitation centres and the development of several new treatment programs. In
1970 the interest in TBI grew because of the construction of highways and the
increase of vehicle velocity, that resulted also in the increase of vehicle accidents and
head injuries leading to the understanding of TBI as a problem of public health. In the
present day, the development of treatments continues with an effort to adapt to new
challenges posed by more complex injuries and disabilities sustained by patients 2.
Also, the new kinds of weapons that are employed today in conflicts around the world
inflict injuries, that linked with all other kinds of TBI, lead to new types of studies,
prevention, mitigation, treatment and rehabilitation of TBI.
In the USA data from 2007 to 2010 in the 2015 report to congress regarding
“Traumatic Brain Injury In the United States: Epidemiology and Rehabilitation”
presents that for every 100.000 persons in the country there was an increase of 45%
(from 566.7 to 823.7 persons) in the visits to the emergency department,
hospitalizations and deaths related to TBI 5.
Data from the DATASUS system in Brazil gathered between 2008 and 2012 point to
125.500 hospitalizations per year associated to TBI. For every 100.000
inhabitants/year there were 65.7 hospitalizations with a total of 9.715 deaths. This
corresponds to a mortality rate of around 5.1 patients for every 100.000
inhabitants/year with an annual cost of 156.300.000 reais without counting with
collateral costs 17. Aware of the growth of TBI cases around the world and in country,
the Ministry of Health of Brazil stated that TBI is a disease of modern society in a
document containing rehabilitation guidelines for persons with TBI, entitled “Diretrizes
de Atenção à Reabilitação da Pessoa com Traumatismo Crânio-Encefálicos” 19.
In light of all the facts expressed above, a computational platform called PSiTCE
(Platform for Simulation of Trauma Brain Injury) was developed to study, prevent and
mitigate TBI. This platform was created from a human cranium using the BioCAD
protocol and the objective of being adjustable to the patient and/or medical condition.
This means that in its development the computerized tomography (CT) scan of the
cranium was loaded into an image processing software called InVesalius® for
imperfections and excess of geometry treatment. After this process, the resulting
geometry mesh was loaded into the computer aided design (CAD) software
Rhinoceros® for the reverse engineering process. Once created, a geometry file
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generated from the final CAD geometry was exported into the finite element analysis
(FEA) software to be used in the simulation of an impact to the eye socket area, a
punch with an impactor simulating the human hand. The energy and stress distribution
will be analysed to compare them with other studies present in the literature.
This PSiTCE is expected to be adaptive to the situation to study, the user and/or
patient and simulate TBI with similar results present in real cases. With this, an




2. Materials and Methods
Traumatic brain injury (TBI) is an injury that, according to the Centers for Disease
Control and Prevention (CDC), disrupts the normal function of the brain and can be
caused by a bump, blow, or jolt to the head or a penetrating head injury 5. This kind of
injury can be divided into open and closed types of injury. Open injuries are associated
to skull fracture though it can be also linked to damage to the soft intracranial tissue
when in presence of a skull fracture. Closed injuries, on the other hand, are not
associated to skull fracture but to the trauma inflicted to the intracranial contents.
Consequently, this is the most difficult injury to understand and replicate 21 which is
why our study leans on it. Closed injuries can be classified as focal and diffused
injuries being that the first case can be portrayed as being limited to a specific area
and the second case as being dispersed through the brain matter 20. A simple clinical
guideline for the classification of TBI that is present in several cases presented in the
literature, is mild, moderate or severe. However, as authors have warned an injury with
the complexity of TBI requires a “more intensely scientific and focused approach” than
a simple group of mild, moderate and severe 7. From both types of injuries the
consequences generated can be contusions, deep intracerebral hemorrage,
intraventricular hemorrhage (IVH), focal vascular injury, epidural hematoma (EDH),
subdural hematoma (SDH), subarachnoid hemorrhage (SAH),
ischemia/hypoperfusion, excitotoxicity, cerebral edema, diffuse axonal injury (DAI),
among others 7.
To develop a platform for TBI simulation, the anatomy of the human head must be
studied. In order to be able to run these simulations without problems or errors, this
study was lead having in mind that there was a need to simplify the model but not
without maintaining critical details, so that coherent results could be reached. Figure 1
shows the normal components present in the human head.
Figure 1. - Cut image of the human head indicating the parts present in it 3.
Being so, the geometry of the scalp was not represented, the number of meninges
was diminished and the space occupied by the CSF was simplified. Meaning that the
meninges were simplified from representing the dura-mater, arachnoid and pia-mater
to only have the dura-mater and pia-mater represented. The space between the
dura-mater and pia-mater was simplified to only having CSF in it and not representing
the arachnoid, subdural and subarachnoid space directly. This simplifications were
made because of the limitation of computer power that we have in our laboratory and
to validate first a simpler model, in order to advance to a more complex version of
PSiTCE with an optimized model of the human head.
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The geometries represented in the model are the cranium, dura-mater, cerebrospinal
fluid (CSF), pia-mater, cerebrum, cerebellum and brain stem. The geometries of the
three last parts, the cerebrum, cerebellum and brain stem, were joined into one single
geometry and the grooves in their surface, that would cost additional computational
power, were simplified to an external flat surface. Also, the internal composition of this
geometry was considered to only have one type of material, rather than having white
and grey matter. To simplify the writing of this document, these three geometries, the
cerebrum, cerebellum and brain stem, will be addressed from now on as brain.
As mentioned in the introduction chapter, the deveolpment of this model was
performed using the BioCAD protocol as a guideline to the construction of the PSiTCE
platform 4. In the development phase of the platform, the CT scan of the cranium that
originated the CAD model was loaded into the InVesalius® software to be cleansed of
noise, from the scan process, and excess of geometries and information. Once these
steps were done, a stereolithography (STL) mesh was generated to be loaded into the
Rhinoceros® CAD software, so that the modeling of the geometry of the platform
could be done. This step in the development of the PSiTCE was accomplished using
technics of CAD reverse engineering and anatomy books to mimic the original
anatomy of the cranium but without having an excess of details that would
compromise future simulations. Hence, the anatomical study of the human head that
was made in parallel to the entire modeling process. When finished the CAD phase,
the geometries of the model were exported to the finite element method (FEM)
simulation software to generate meshes for each one of them.
Figure 2. Identification of the various elements and, respective, meshes that are present in the
PSiTCE platform.
The meshes generated at first were 2D meshes with triangular elements of 1 mm and
were optimized to correct distorted elements, lack of smoothness and other problems
that may had been presented. All meshes were created in Hypermesh® software and
were threated in the same software, as well. Once these 2D meshes were optimized,
the 3D tetrahedral linear element meshes were generated for the geometries that
would need to have solid parts, being them the cranium, CSF and brain.
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The configuration of material properties was made with data from the literature and the
parameters in table 1 and table 2 were used.
Elasto-Plastic Materials
Cranium 21, 13 CSF (Hidrogel) 1 Brain (Hidrogel) 6, 14
Young’s Modulus
(MPa) 13700 15 0.018
Poisson
Coefficient 0.35 0.499 0.2
Density (g/mm3) 2e-3 1e-3 1.4e-3
Yield stress (MPa) 150 0.01 0.1
Failure plastic
strain (mm) 0.01 - -
Table 1. Elasto-plastic materials properties used in the simulation.
At this stage of development of the PSiTCE platform, the geometry of the cranium was
considered as a solid with cortical bone as the only material present.
Ogden Hyperelastic Materials
Dura-mater 8 Pia-mater 8
Poisson Coefficient 0.4999 0.4999
Density (g/mm3) 1.13e-6 1.13e-6
Thickness (mm) 1 0.2
μ1 (Mpa) 19.073e-3 106.33e-3
μ2 (Mpa) 17.853e-3 -260.3e-3
α1 -3.1478 -54.895
α2 3.4246 -47.472
Table 2. Ogden hyperelastic materials properties used in the simulation.
The type of contacts applied between the geometries of the PSiTCE platform were all
tied contacts.
In the case presented in this scientific paper, the PSiTCE platform was submitted to a
situation that replicates an experiment present in the literature in which an impactor is
launched to one of the orbits of the head to simulate a punch, so that the energy and
stress distribution behaviour may be observed through the structures and tissues of
the head. For that purpose an impactor was modeled with the dimensions present in
table 3 and material properties in table 4.
Diameter (mm) Length (mm)
Larger cylinder 45 25
Smaller cylinder 10 30










Yield stress (MPa) 403
Table 4. Elasto-plastic material properties used in the simulation for the impactor.
The initial velocity applied to the impactor was of 6 mm/s in the direction of the orbit
from its initial positioning, as can be seen in figure 3. The type of contact between the
impactor and the platform was a general purpose impact contact available in the
RADIOSS® solver of the Hyperworks® software package.
Figure 3. Image illustrating the impactor (dark blue) positioned relative to the PSiTCE (aqua
blue).
To maintain the platform stationary, a fixed support was applied in the foramen
magnum. This does not correspond entirelly to the reality but at the present stage of
development of the PSiTCE platform it was the option that was taken.
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Figure 4. Image illustrating the view from below of the platform in wich can be seen, in yellow,
the fixed support placed in the foramen magnum.
Once all the considerations were in place, the simulation was performed with a total




The results of the simulation were obtained in two different formats, one was in a color
map format with three images showing the maximum principal stress distribution at
different stages of the simulation. Another was shown in graphic format ploting the
kinetic and internal energy through the duration of the simulation.
Figure 5. Image of the maximum principal stress distribution at 0.295 s of the simulation.
Figure 6. Image of the maximum principal stress distribution at 0.47 s of the simulation.
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Figure 7. Image of the maximum principal stress distribution at 0.585 s of the simulation.
Figure 8. Plot of the kinetic energy (green) and the internal energy (red), during the simulation.
It must be referred again that these results do not have a clinical purpose or other than





According to the literature, this kind of impact would result in damage to the orbital
floor and walls, orbital rim, nasoorbiethmoid region, supraorbital arch, zygomatic arch
and would propagate the stress to the skull base and occipital bone 11, 10, 9. The results
obtained with the simulation confirm this pattern of potential damage with the highest
stress values concentrating in those areas throughout the simulation. In addition to
that data, images acquired with a CT scan of an orbital fracture show the same pattern
of high values of stress in the areas where an actual fracture occurred 24.
Apart from the bone structure of the head, the soft tissues present inside the cranium
showed an energy wave propagation from the front of the head, passing through each
structure and bouncing back to the front again. This kind of wave is studied with great
extent in blast injuries cases where the intensity of the waves are higher but also in
cases of professional boxing, where boxers of 1920’s called its effect of “Punch Drunk”.
This “Punch Drunk” condition resulted from the repeated sub-lethal blows to the head
that would cause mental confusion, slowing of muscular movements, sometimes
hesitance of speech, tremors of the hands, unsteadiness of gait and nodding of the
head. Adding to these physical conditions there where psychiatric manifestations,
such as, dementia, mental dullness, paranoia, difficulty concentrating, rage reactions,
memory loss, among others, in what they later called “dementia pugilistica”. This
condition is studied until the present day and is referred to as being the cause of
several TBIs, such as, concussion and other diffuse axonal injuries (DAI) and with the
degeneration of brain tissues, it is related to chronical effects of TBI, such as,
alzheimer’s disease, parkinson’s disease and amyotrophic lateral sclerosis 18.
It was noted in the simulation results that the CSF has a great importance in damping
the effects of the energy wave of the impact, as stated in the literature 16. It was also
noted that the kinetic energy lost by the impactor was gained as internal energy in the
PSiTCE platform has shown in figure 8. Therefore, the correct behaviour of the
platform was reinforced along with the rest of the results obtained.
In conclusion, in spite of the compromises made in the development of the PSiTCE
platform, it replicated results shown and validated in the literature and was able to
mimic the effects observed internally in the head when in the presence of this kind of
impact. In addition, it displayed the energy propagation that can cause mild or severe
physical and psychiatric injuries to the person who suffers from this kind of TBI, being
it repeatedly or not. Therefore, the PSiTCE platform validated its behaviour for this
kind of impact and its consequences and achieved a more advanced state of
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